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1 GRUNDLAGE UND PROBLEMSTELLUNG 
Der schmerzhafte Kniegelenkverschleiß ist eine Erkrankung des meist höheren Le-
bensalters. Das Durchschnittsalter bei endoprothetischen Versorgungen liegt in den 
meisten Studien zwischen 65 und 70 Jahren [1]. Hauptursachen sind neben mecha-
nisch bedingten Faktoren wie Übergewicht und posttraumatischen, angeborenen oder 
erworbenen Fehlstellungen der Beinachsen auch Erkrankungen wie Osteoarthrose 
(z.B. idiopathisch, posttraumatisch), entzündlich rheumatische Erkrankungen (z.B. 
rheumatoide Arthritis), Osteonekrose, hämophile Arthropathie, Morbus Paget, pigmen-
tierte villonoduläre Synovialitis, neurogene Arthropathien, um nur einige der vielfältigen 
Ursachen zu nennen. 
Durch die zunehmende Lebenserwartung in den letzten 100 Jahren hat auch die An-
zahl der von dieser Krankheit betroffenen Menschen zugenommen. Heute stellt sie 
neben dem Hüftgelenkverschleiß die häufigste degenerative Veränderung der Extremi-
täten dar, entsprechend werden jährlich alleine in der BRD über 50.000 Kniegelenke 
endoprothetisch versorgt und die Zahl der pro Jahr implantierten Knieprothesen steigt 
weltweit. In den USA werden jährlich etwa 250.000 Alloarthroplastiken des Kniegelen-
kes durchgeführt [2].  
Durch die Weiterentwicklungen der Modelle und die gewonnenen Erfahrungen werden 
zunehmend auch Menschen im erwerbsfähigen Alter operiert. 
Eine endoprothetische Versorgung ist indiziert, wenn eine Arthrose des Kniegelenkes 
vorliegt, die den Patienten in seiner Lebensqualität erheblich beeinträchtigt und die 
durch konservative oder durch gelenkerhaltende operative Maßnahmen nicht zu be-
herrschen ist.  
Während der letzten 30 Jahre hat sich dabei der totale Kniegelenkersatz als eine    
überaus erfolgreiche chirurgische Intervention etabliert. 
Die Verbesserung von Implantaten einerseits und von Instrumentarien zur Implantation 
andererseits hat zu modernen Knieendoprothesensystemen geführt, die zuverlässig 
gute Resultate in einem hohen Prozentsatz der Implantationen ermöglichen. Mit einem 
weiteren Ansteigen der Operationszahlen ist zu rechnen. 
Das Prothesendesign sowie die Implantationstechnologien wurden konsequent ver-
bessert, die Langzeiterfolge werden jedoch häufig von der Standfestigkeit der Polyä-
thyleninlays limitiert, so dass Revisionseingriffe immer noch zum Alltag gehören.  
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1.1 GESCHICHTLICHER ÜBERBLICK DES ALLOPLASTISCHEN KNIEGELENKER-
SATZES 
Erste Gedanken einer künstlichen Gelenkprothese entwickelte der Berliner Chirurg 
Professor THEMISTOKLES GLUCK, als er 1890 den Ersatz eines Gelenkes durch ein Imp-
lantat aus Elfenbein vorschlug [3]. Er implantierte bei Patienten mit einer Knochentu-
berkulose eine Scharnierprothese aus Elfenbein. Verankert wurde diese Prothese 
durch ein Gemisch aus Kolphonium, einem Harzgemisch, und Gips. Diese Versuche 
schlugen durch auf die Gelenke übergreifende Hautinfektionen jedoch fehl. 
ERNST VON BERGMANN, sah die deutsche Wissenschaft durch seinen ehemaligen As-
sistenten diskreditiert und schwor, den Kampf gegen Gluck und dessen Ideen mit „allen 
uns zu Gebote stehenden Mitteln“ zu führen. Durch die Intervention VIRCHOWS und 
Königin ELISABETHS jedoch wurde es Gluck ermöglicht, trotzt des Eklats im August 
1890 die Chefarztstelle an der Chirurgischen Abteilung des Kaiser- und Kaiserin-
Friedrich Kinderkrankenhauses in Berlin anzutreten [4]. 
 
Abbildung 1.1: Elfenbeinscharniergelenk nach T. Gluck: „Kniescharnierapparat in seinen einzelnen Theilen 
und in der Lage am Skelet und nach Gelenkresection am Lebenden“ [4] 
Nach wechselvoller Vorgeschichte setzte sich die Verwendung von Fremdmaterialien 
erst allmählich und dann immer rascher durch. 
Als Vorläufer der Knieendoprothesen kann ein Vitalliuminterponat von CAMPBELL gel-
ten. 1940 fixierte er eine Platte, die sich den Femurkondylen anlegte, durch eine Vitalli-
umschraube auf dem Femurschaft. Da die ersten Fälle jedoch enttäuschend verliefen, 
hielt Campbell die Faszieninterposition für das Standardverfahren [5, 6]. 
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Es folgten die Modelle von SMITH und PETERSEN (1942), MC KEEVER (1952) und MC 
INTOSH (1958). Hierbei handelte es sich um Entwicklungen, welche isoliert die femora-
len bzw. die tibialen Gelenkanteile ersetzten. Sie zeichneten sich durch hohe Locke-
rungsraten aus und haben sich aufgrund der nicht gegebenen Versorgung des korres-
pondierenden Gelenkanteiles nicht durchgesetzt und wurden bald verlassen. 
Die ersten implantierten Modelle mit relativ gutem Erfolg waren die Prothesen von 
WALLDIUS (1951) und SHIERS (1953) (vgl. Abbildung 2.8 und Abbildung 2.9). 
Als achsgekoppelte Scharniergelenke erlaubten sie jedoch nur einen Freiheitsgrad der 
Bewegung. Im natürlichen Kniegelenk findet aber eine Roll- und Gleitbewegung statt. 
Außerdem treten Gleitbewegungen nach vorne und hinten, Kippbewegungen zur Seite 
und Rotationsbewegungen geringen, aber zu beachtenden Ausmaßes auf.  
Diese Bewegungen werden durch eine starre Achse blockiert, was zur Folge hat, dass 
entweder die Achse einen Ermüdungsbruch erleidet oder aber die Kräfte zwischen 
Prothese und Knochen zu einer frühzeitigen Lockerung führen. Die Verankerung im 
Knochen war daher notwendigerweise sehr voluminös und mit hohen Knochenverlus-
ten bei der Erstimplantation verbunden. Dies führte zu enormen Problemen bei nach-
folgenden Wechsel-Operationen. 
Mitte der 70-iger und zunehmend in den 80-iger Jahren ging man zu einem en-
doprothetischen Oberflächenersatz über. 
Es wurden insbesondere in den letzten 15 bis 20 Jahren ausgereiftere, ungekoppelte 
(non-constrained), kraftschlüssige Knieendoprothesen entwickelt, die ein annähernd 
normales, anatomiegerechtes Rollgleitverhalten im Zuge der Beuge- und Streckbewe-
gung zulassen.  
Dabei werden vorwiegend statische Kräfte auf die Prothese übertragen, wogegen dy-
namische Kräfte zwischen Oberschenkelteil und Schienbeinkopf durch den Bandappa-
rat des Kniegelenkes umgeleitet werden. Voraussetzung ist dabei ein intakter Bandap-
parat.  
Die Bezeichnungen für verschiedene Prothesentypen sind historisch entstanden und 
vielfältig. Anglizismen werden neben deutschen Ausdrücken gebraucht. 
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Heutzutage werden Knieendoprothesen meist in 3 Gruppen unterteilt: 
Achsfrei geführte Knieprothese Scharnier-KnieprotheseSchlitten-Knieprothese
Unikondylärer 
Oberflächenersatz
(Schlittenprothesen)
Unikondylärer 
Oberflächenersatz
(Schlittenprothesen)
FemuropatellarersatzFemuropatellarersatz
UngekoppeltUngekoppelt
TeilgekoppeltTeilgekoppelt
Unikompartimenteller
Oberflächenersatz
Unikompartimenteller
Oberflächenersatz
Bi-/trikompartimenteller
Oberflächenersatz 
(kondyläre Prothesen, 
bikondyläre Prothesen)
Bi-/trikompartimenteller
Oberflächenersatz 
(kondyläre Prothesen, 
bikondyläre Prothesen)
AchsgeführtAchsgeführt
Gekoppelte 
Totalendoprothesen
Gekoppelte 
Totalendoprothesen
TeilgekoppeltTeilgekoppelt
 
Abbildung 1.2: Knieprothesen-Typen [2, 41] 
Die Auswahl des für den betreffenden Patienten am besten geeigneten Prothesentyps 
hängt von folgenden Faktoren ab: Art, Ausdehnung und Lage des Gelenkschadens, 
Ausmaß der notwendigen Knochenresektion, Zustand des Bandapparates und dem 
Alter des Patienten. Die Indikationsbereiche verschiedener Prothesentypen über-
schneiden sich und sind teilweise Gegenstand der aktuellen wissenschaftlichen Dis-
kussion. 
1.2 ASEPTISCHE PROTHESENLOCKERUNG  
Die ersten periprothetischen Osteolysen wurden bei zementierten Hüft-Implantaten 
beschrieben, weshalb diese Veränderungen Ende der 70er Jahre noch als „cement 
disease“ bezeichnet wurden. Nachdem aber u. a. JUDET (1978) und LORD (1988) ver-
gleichbare Veränderungen auch um zementfreie Implantate beschrieben, erkannte 
man, dass unter anderem die Polyäthylenpartikel für diese Veränderungen verantwort-
lich sind [7]. Mehrere Untersuchungen zeigten, dass verschiedene Oberflächen in Ab-
wesenheit von Partikeln eine sehr gute Osteointegration zeigen, unabhängig davon, ob 
die Prothese zementiert oder nicht zementiert ist. 
So ging man von der Bezeichnung „Zementkrankheit“ [8] dazu über, die Osteolyse als 
eine biologische Reaktion auf Abriebpartikel des Polymethylmetacrylats (PMMA) sowie 
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einer Reihe anderer Partikel, z.B. Polyäthylen, aus verschiedenen Bereichen von Ge-
lenkprothesen anzusehen. Diese Partikel können an artikulierenden Oberflächen, Ver-
bindungsbereichen der einzelnen modularen Komponenten, an Fixierungsoberflächen 
sowie durch den Materialverschleiß der Fixationsmaterialien entstehen. 
Damit ist „particle disease“, also Partikel-Krankheit, die passendere Bezeichnung für 
dieses Problem. Partikel entstehen überall dort, wo Grenzflächen aneinander reiben, 
also an den Interface-Grenzen z. B. zwischen Knochen, Implantat und Zement, sowie 
innerhalb modularer Implantate. Abriebpartikel werden in den periprothetischen Weich-
teilen akkumuliert und induzieren dort eine biologische Reaktion im Gewebe in der 
Umgebung von Implantaten, was zu Osteolysen führt. Es besteht eine klare Korrelation 
zwischen dem Volumen des Polyäthylenabriebs und einer Implantatlockerung. Die 
Konzentration der Polyäthylenpartikel im Gewebe ist damit der bestimmende Faktor für 
die Entwicklung von Osteolysen [9]. Hohe jährliche Abriebraten korrelieren mit der Zu-
nahme von Osteolysen und damit mit dem Versagen von Endoprothesen [10]. 
Die biologische Antwort menschlichen Knochens auf diese Abriebpartikel eines al-
loplastischen Gelenkersatzes beinhaltet zunächst eine mechanische, später eine im-
munologische Reaktion mit Knochendestruktion und anschließender bindegewebiger 
Umwandlung. Nach dieser primären Reaktion folgt eine zweite Phase, die durch Ge-
webeproliferation und Gewebedifferenzierung geprägt ist. In einer dritten Phase kommt 
es entweder zur Ausbildung endgültigen Bindegewebes oder aber Knochengewebe 
entsteht.  
Abhängig vom jeweils dominierenden Entwicklungsgeschehen während der einzelnen 
Phasen wurden unterschiedliche Modelle einer Prothesenlockerung diskutiert [11]. 
WIRTZ und NIETHARD sehen im Falle aseptisch gelockerter Hüftprothesen die Ursache 
in einer zytokinvermittelten Makrophagenreaktion mit der Bildung eines bindegewebi-
gen Interfaces zwischen Prothese und Implantat, wodurch es zu einer progressiven 
Knochenresorption kommt. Dabei spielt im Besonderen das Zusammenwirken von Ab-
riebpartikeln und Mikrobewegungen am Interface eine Rolle [12]. 
Der Terminus „Osteolyse“ wurde zur Beschreibung einer Knochenresorption generiert, 
die durch eine Fremdkörperreaktion bei Anwesenheit von Verschleißpartikeln implan-
tierter Gelenkprothesen auftritt [13]. 
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aseptisch
42%
Frakturen
8%
septisch
17%
Schmerzen
9%
Patella
18%
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6%
Komplikationen bei Knieprothesen
 
Abbildung 1.3: Komplikationen bei Knieprothesen. Der überwiegende Anteil fällt auf die 
aseptische Lockerung (42 %) [1] 
1.3 ZIELSETZUNG DER ARBEIT 
Im Laufe seiner klinischen Geschichte erfolgten zahlreiche Verbesserungen, um mit 
UHMWPE einen idealen Artikulationspartner zu schaffen. Dennoch stellt dieses Poly-
äthylen, wie bereits in Kapitel 1.2 dargestellt, häufig noch den limitierenden Faktor in 
der Langzeitstabilität totaler Gelenkprothesen dar.  
Zielsetzung der Arbeit ist es daher, die Ursachen für den Polyäthylenverschleiß zu de-
finieren und daraus abgeleitet Lösungsvorschläge für weitere, werkstoffseitige Optimie-
rungen anzudenken. 
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2 BIOMECHANIK DES ANATOMISCHEN UND KÜNSTLICHEN 
KNIEGELENKES 
2.1 ANATOMISCHES KNIEGELENK 
Das Kniegelenk, Articulatio genus, ist ein zusammengesetztes Gelenk, in welchem drei 
Knochen miteinander artikulieren, das Femur mit dem Schienbein im Femorotibialge-
lenk und das Femur mit der Kniescheibe im Femoropatellargelenk. Beide Gelenke sind 
von einer gemeinsamen Kapsel eingeschlossen und liegen in einer zusammenhän-
genden Gelenkhöhle. Das Femorotibialgelenk ist ein bikondyläres Gelenk, dessen pro-
ximaler Teil aus den beiden walzenförmigen Femurkondylen besteht und dessen dista-
ler Teil von den beiden napfförmigen ovalen Gelenkflächen der Tibiakondylen gebildet 
wird. 
1 
2 
3 
4 
5 
6 
7 
8 
9 
10 
11 
12 
13 
14 
15  
Femur
Tibia
Fibula
Patella
Quadrizepssehne
Ligamentum patellae
hinteres Kreuzband
vorderes Kreuzband
Innenband
Außenband
Innenmeniskus
Außenmeniskus
suprapatellarer Rezessus
Hoffascher Fettkörper
Tuberositas tibiae
SaggitalschnittAnsicht von ventral
ventral
dorsal
 
Abbildung 2.1: Anatomie des Kniegelenkes [14] 
Die Inkongruenzen zwischen Femurkondylen und Gelenkflächen der Tibia werden 
durch im Querschnitt keilförmige und in der Aufsicht von oben c-förmige Faserknorpel-
scheiben, dem Meniscus lateralis und Meniscus medialis ausgeglichen.  
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Tibia und Femur können um eine wandernde transversale Achse Flexions- und Exten-
sionsbewegungen durchführen. Gleitbewegungen nach vorne und hinten werden e-
benso wie Ab- und Adduktionsbewegungen durch starke Bandsysteme weitgehend 
verhindert.  
Quadrizepssehne
Recessus
suprapatellaris
Patella
synostosierte
Epiphysenfuge
HOFFAscher
Fettkörper
Ligamentum 
patellae
Caput laterale M. 
gastrocnemius
M. biceps femoris
Caput lateralis  
femoris
Subchondrale
Knochenlamelle
Meniscus lateralis, 
Vorderhorn
Condylus lateralis 
tibiae
Caput fibulae
Meniscus lateralis, 
Vorderhorn
 
Abbildung 2.3: Kernspintomogramm des Kniegelenkes, entsprechend einem sagittalen Schnitt 
durch den Condylus lateralis [15] 
Abbildung 2.2: Schematische Darstellung des 
rechten Kniegelenkes. Die Hauptachsen des 
Femorotibialgelenkes sind abhängig von der 
Gelenkstellung. Bei der Beugung der Tibia verla-
gert sich die transversale Achse nach dorsal. Die 
Rotationsachse verläuft exzentrisch durch das 
Tuberculum mediale der medialen Tibiapfanne 
[15] 
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2.1.1 MECHANIK DES KNIEGELENKES 
2.1.1.1 FEMOROTIBIALGELENK 
Beugung, Streckung: In der Neutral-Null-Stellung liegen Femur und Tibia in einer 
Ebene. Bei gestrecktem Hüftgelenk kann eine aktive Beugung bis etwa 125° erfolgen, 
bei gebeugtem Hüftgelenk die Kniebeugung auf 140° gesteigert werden. 
Die passive Beugung des Kniegelenkes beträgt bis 160°. Sie wird durch die dorsalen 
Muskelgruppen begrenzt, die dabei aufeinander gepresst werden. Die Streckung er-
folgt in der Regel bis zur Neutral-Null-Stellung. Passiv kann aber eine Überstreckung 
um 5-10° erfolgen. 
Die Beugebewegung ist eine kombinierte Abroll-Dreh-Bewegung. Bei einer Beugung 
bis etwa 25° rollen die Femurkondylen nach dorsal ab. Die Kontaktfläche der Kondylen 
erreicht dann bereits das dorsale Viertel des Tibiaplateaus. Bei weiterer Beugung dre-
hen die Kondylen mehr oder weniger auf der Stelle mit geringen Vor- und Rückgleitbe-
wegungen. Diese zweite Phase der Beugung erfolgt vornehmlich durch den Zug der 
Kreuzbänder. Bei maximaler Beugung ist die Kontaktfläche am Hinterrand des Tibi-
aplateaus gelegen. 
Streckung Beugung
M. rectus femoris
Mm. vasti
M. semimembranosus
M. semitendinosus
M. biceps femoris
M. gracilis
M. sartorius
M. popliteus
M. gastrocnemius
 
Abbildung 2.4: Hauptmuskeln, die an der Bewegung des Kniegelenkes beteiligt sind. 
Angeordnet nach Hauptaktionsrichtungen (modifiziert nach [16]) 
Rotation, Schlussrotation: Eine Rotation der Tibia gegen das Femur ist nur in Beu-
gestellung möglich, wenn die Kreuzbänder am geringsten unter Spannung stehen. In 
dieser Stellung erreichen die Rotatoren des Kniegelenkes ihr größtes Drehmoment, 
weil sie dann senkrecht zur Tibia angreifen. Bei der Innenrotation der Tibia werden die 
Kreuzbänder umeinander gewickelt, deshalb ist der Umfang der Innenrotation (10°) 
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wesentlich geringer als der der Außenrotation (30°). Während der Endphase der Stre-
ckung findet meist eine zwangsläufige Außenrotation der Tibia um 5-10° statt, die 
Schlussrotation. Während der Schlussrotation erreichen die Kollateralbänder einen 
hohen Spannungszustand. Das Kniegelenk befindet sich dann in einer festgeschraub-
ten stabilen Stellung. 
Abduktion, Adduktion: Mediale und laterale Aufklappbewegungen sind wegen des 
straffen Kollateralbandsystems nur um wenige Grade passiv möglich. 
2.1.1.2 FEMOROPATELLARGELENK 
Die Kniescheibe legt im Verlauf der Beugung einen Weg von 5-7 cm zurück. Die Flä-
che der Patella, die während der Beugung mit der Kniescheibenrinne zwischen den 
beiden Femurkondylen in Kontakt tritt, beträgt maximal 3,5 cm². Dieser Wert wird in 
einer maximalen Beugestellung von 90° erreicht. In maximaler Streckstellung beträgt 
die Kontaktfläche nur 1,5 cm². 
Bei einer 75 kg schweren Person steigt die Anpresskraft der Patella während der Beu-
gung von wenigen Newton (N) in der Neutral-Null-Stellung auf über 1000 N während 
maximaler Beugung an [15].  
2.2 KÜNSTLICHES KNIEGELENK 
2.2.1 ALLGEMEINE ANFORDERUNGEN AN KNIEENDOPROTHESEN 
Die Ziele moderner Knieprothetik sind die Reduktion konservativ therapierefraktärer 
Schmerzbilder sowie die Wiederherstellung einer weitgehend normalen Kniegelenk-
funktion. Dabei sollen Knieendoprothesen folgende Anforderungen erfüllen [17]: 
Tabelle 2.1: Anforderungen an moderne Knieendoprothesensysteme 
I. Ersatz erkrankter Strukturen 
II. Schonung intakter Strukturen 
III. Erhaltung bzw. Wiederherstellung des physiologischen Bewegungsspiel-
raumes, d.h. der Gewährleistung eines Flexionsumfanges von 8°-110°, 
einer Ab- bzw. Adduktion von etwa 11° sowie einer Rotation von 13° 
IV. Modulare Konzeption zur Anwendung bei verschiedenen Kniegelenkprob-
lemen 
V. Optimale physiologische Krafteinteilung 
VI. Einfache Operationstechnik 
VII. Gute biomechanische Haltbarkeit 
VIII. Möglichkeit eines technisch wenig aufwendigen Austausches 
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2.2.2 MATERIALIEN 
Anders als in der Hüftendoprothetik spielen in der Knieendoprothetik Keramik/Keramik 
oder Metall/Metall Gleitpaarungen bisher keine Rolle. Bislang wird daher ausschließlich 
die Gleitpaarung Metall/Polyäthylen verwendet.  
2.2.2.1 METALLE 
Metalle bzw. Legierungen werden für die Femurkomponente (hier auch oberflächenbil-
dend) sowie für die Tibiabasisplatte und die modularen Ergänzungskomponenten wie 
Schaftverlängerungen oder Spacer verwendet. Bei den „metal backed patellae“ besteht 
die Verankerungsfläche der Patellakomponente aus Metall. Zwei große Gruppen kön-
nen unterschieden werden: 
• Metalllegierungen auf Kobaltbasis, i. d. R. unter Zumischung von Chrom und 
Molybdän sowie weiterer Komponenten. Diese Legierungen zeichnen sich 
durch eine hohe Maximal- und Dauerfestigkeit sowie eine hohe Abriebfestigkeit 
aus. Das Material ist sowohl zur Lastübernahme als auch zur Oberflächenbil-
dung sehr gut geeignet. 
• Titan oder Titanlegierungen, i. d. R. kombiniert mit Aluminium und Vanadium. 
Vorteile des Werkstoffes Titan sind seine hohe Korrosionsbeständigkeit, gute „Gewe-
beverträglichkeit“ und ein Elastizitätsmodul, welcher nur etwa 50% des Elastizitätsmo-
duls von Kobaltlegierungen ausmacht, aber immer noch fünffach höher als das E-
Modul des Knochens ist. Außerdem kommen Titanlegierungen besonders bei Patien-
ten mit Metallallergie in Betracht. Nachteilig ist die geringe Abriebresistenz von Titan-
oberflächen, so dass der Werkstoff nicht primär für artikulierende Oberflächen geeignet 
ist. Die Abriebfestigkeit der Oberflächen von Titanlegierungen kann durch Oberflä-
chenhärtungsverfahren mit Stickstoffionen verbessert werden [18, 19]. 
2.2.2.2 POLYÄTHYLEN (PE) 
Aus Polyäthylen (UHMWPE = ultra high molecular weight polyethylene) sind die ge-
lenkbildenden und lasttragenden Oberflächen des Tibiaplateaus und der Patella herge-
stellt. Während bei der Hüftendoprothetik der adhäsive Abrieb im Vordergrund steht, ist 
in der Knieendoprothetik die Delamination des Polyäthylens nach Ermüdungsfraktur 
des Polyäthylens unterhalb der Oberfläche ein besonderes Problem. Polyäthylenbrü-
che treten bei Überschreiten der materialseitig tolerierten Grenzspannung auf. Die me-
chanische Qualität des Polyäthylens hängt unter anderem von Herstellungsprozess 
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und dem Sterilisationsverfahren ab. Um die Wahrscheinlichkeit oberflächennaher Er-
müdungsschäden zu reduzieren, wird für das Tibiaplateau eine Mindestdicke des Poly-
äthylens von 8 mm gefordert [20]. Zahlreiche Designansätze zur Minimierung des Po-
lyäthylenabriebs sind z.B. darauf gerichtet, durch Erhöhung der Gleitflächenkongruenz 
eine möglichst günstige Lastverteilung unter Vermeidung unverträglicher Spannungs-
spitzen zu erreichen, da weniger der abrasive Verschleiß als vielmehr das Ermüdungs-
versagen in der Knieendoprothetik (Delamination) im Vordergrund steht. Die Delamina-
tion, die es im Hüftgelenk aufgrund geringerer Belastungsspitzen durch die höhere 
Konformität der artikulierenden Oberflächen gar nicht gibt, bildet im künstlichen Knie-
gelenk das größere Problem. Sie entsteht in Folge des Alterungsprozesses bei her-
kömmlichem Polyäthylen. Es wird spröde, die hohen punktuellen Druck- und Zugbelas-
tungen können mit der Zeit zur Ablösung größerer Stücke führen. 
 
Abbildung 2.5: Durch eine Zunahme der Dicke der Tibiakomponente 
wird die Belastung auf ein größeres Volumen verteilt. Dies reduziert den 
Druck an der Prothesen-Knochen-Grenze (nach [41]) 
2.2.3 VERANKERUNG AM KNOCHEN 
Für jede Metallkomponente besteht die Option, entweder mit Knochenzement (Poly-
methylmetacrylat, PMMA) oder zementfrei verankert zu werden. Die Kombination aus 
zementfreier Verankerung der Femurkomponente und zementierter Verankerung der 
Tibiakomponente wird als Hybridtechnik bezeichnet.  
Polyäthylen lässt sich nicht zementlos am Knochen verankern. Für einen zementlosen 
Patellagleitflächenersatz muss eine Metallplatte an der Rückseite des Polyäthylens 
angebracht werden. Das Polyäthylen ist „metal backed“. 
Die Oberflächen moderner Implantate sind für zementiert und zementfrei zu veran-
kernde Komponenten unterschiedlich strukturiert. Eine zementfrei zu verankernde 
Komponente muss sich zunächst am Knochen verklemmen. Durch Anwachsen und 
Einwachsen von Knochen an und in die rückwärtige Oberfläche des Implantates erfolgt 
dann die definitive Befestigung. Die zur zementfreien Verankerung vorgesehenen O-
Biomechanik des anatomischen und künstlichen Kniegelenkes 13 
berflächenstrukturierungen basieren auf dem Prinzip der Oberflächenvergrößerung. 
Durch eine bioaktive Beschichtung der Prothesenrückflächen mit Hydroxylapatit soll 
das An- und Einwachsen von Knochen stimuliert werden. Dieser Vorgang dauert etwa 
6-12 Wochen [21].  
Bei zementierten Prothesenkomponenten verbindet Knochenzement die Metall- oder 
Polyäthylenkomponente mit dem Knochen. Mit dem Abbinden des Zementes ist die 
Verankerung erfolgt.  
2.3 EINTEILUNG DER KÜNSTLICHEN KNIEGELENKE 
Grundsätzlich wird der künstliche Kniegelenkersatz nach Oberflächen- und Totalersatz 
des Kniegelenkes unterschieden. Während der Oberflächenersatz in der Regel als 
ungekoppelte bzw. teilgekoppelte Variante mit der Möglichkeit eines der natürlichen 
Rollgleitbewegung nahe kommenden Bewegungsablaufes vorliegt, erfordert die Indika-
tion des Totalersatzes ein vollständig gekoppeltes Gelenk mit einem größtmöglichen 
Ausmaß an Stabilität. 
1985 erfolgte eine Einteilung der verschiedenen Prothesentypen durch eine internatio-
nale Norm (ISO 7207/1). Die vorgenommene Einteilung der Prothesentypen erfolgte 
analog der Beschreibung von Bewegungsfreiheiten der Knieendoprothesen im Ver-
gleich zum gesunden Knie. Da das gesunde Kniegelenk sechs Freiheitsgrade in drei 
Rotationsachsen aufweist (Flexion/Extension, Adduktion/Abduktion und Innen- sowie 
Außenrotation), erfolgte die Prothesenklassifikation parallel dazu durch den Grad der 
Kopplung. 
Tabelle 2.2: Einteilung künstlicher Gelenke nach ISO 7207/1 
ISO-Definition ISO-Ziffer 
Totalersatz 3.6 
Ungekoppelte Knietotalendoprothese (= nonconstrained) 3.7 
Teilweise gekoppelte Knietotalendoprothese (= semiconstrained) 3.8 
Vollgekoppelter Totaler Kniegelenkersatz (= fullconstrained) 3.9 
 
Die Ausmaße von Stabilität und Mobilität verhalten sich grundsätzlich gegenläufig: eine 
ungekoppelte Kniegelenkendoprothese verfügt über mehrere Freiheitsgrade, der ho-
hen Mobilität steht jedoch eine nur geringe Stabilität gegenüber. Scharniergelenke zei-
gen eine hohe Stabilität bei geringer Mobilität.  
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Der für den individuellen Patienten geeignete Prothesentyp ist abhängig von Parame-
tern wie Art, Ausmaß und Lage des Gelenkschadens, Umfang der notwendigen Kno-
chenresektion sowie dem Zustand des Bandapparates und dem Alter des Patienten. 
2.3.1 UNIKONDYLÄRER OBERFLÄCHENERSATZ 
Das Prinzip des unikondylären Schlittens ist der Ersatz des medialen (inneren) oder 
des lateralen (äußeren) Gelenkanteils durch eine Femurkufe und einen Tibiaersatz. 
Diese Entwicklung setzte um 1968 ein, und griff dann zunehmend Raum im Spektrum 
der operativen Möglichkeiten. Einer der wichtigsten Vertreter war die Entwicklung von 
Leonard Marmor 1973, das Modularknie [22]. Die Femurkufen bestanden anfangs aus 
Stahl, und später aus Kobalt-Chrom-Molybdän. Dieser Werkstoff stellt auch heute noch 
neben Titan-Aluminium-Vanadium die wichtigste Legierung dar. Die Tibiakomponente 
bestand aus dem heute noch gebräuchlichen und weiterentwickelten high-density Po-
lyethylen (HDPE) ohne Metallunterlegscheibe (non-metal-backed). Die Fixierung im 
Knochen erfolgte mit Knochenzement. Dieses Modell zeigte nach zehn Jahren noch 
Überlebensraten von 80 %, und hat viele Nachahmer gefunden. Eine weitere Entwick-
lung war die Integration eines mobilen Polyäthylenmeniskus zwischen Femurkufe und 
einer tibialen Basisplatte, wie das Modell Oxford zeigt. Auch diese Entwicklung zeigte 
ähnlich gute Ergebnisse. Eine weitere wichtige Stufe war der Einsatz einer tibialen Me-
tallunterlegscheibe. Dieses Konstruktionsprinzip hat sich heute gegenüber den non-
metal-backed-Typen weitgehend durchgesetzt. Grundsätzlich ist eine zementfreie Im-
plantation des Metalls möglich, wird jedoch auf Grund z. T. ungünstiger Ergebnisse nur 
selten angewandt. 
Als Alternative zu den damals verfügbaren Scharnierprothesen fanden in den 70er Jah-
ren Schlittenprothesen Verbreitung. Bei bikompartimenteller Arthrose wurde gelegent-
lich ein beidseitiger Ersatz als Doppelschlitten durchgeführt. 1994 betrug in Deutsch-
land der Anteil des unikompartimentellen Ersatzes an der gesamten Knieendoprothetik 
etwa 20 %. 
2.3.1.1 DESIGN 
Die Prothese besteht aus einer Tibiakomponente, die das korrespondierende Tibiapla-
teau ersetzt, sowie aus einer Femurkomponente, die die Oberfläche eines Femurkon-
dylus ersetzt, ohne in das femoropatellare Gleitlager hineinzureichen. Wie beim bikon-
dylären Ersatz gilt die Zielsetzung einer Minimierung der Polyäthylen-Belastung durch 
eine Oberflächengestaltung mit möglichst großen Kontaktflächen. Neuere Entwicklun-
gen verfügen deshalb über breitere Femurkomponenten. Da die physiologische Kine-
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matik durch Erhalt beider Kreuzbänder und eines femorotibialen Kompartiments beste-
hen bleibt, dürfen die Oberflächen von Femur- und Tibiakomponente nicht konform 
sein. Die andere Möglichkeit ist der Einsatz eines mobilen Plateaus.  
2.3.1.2 INDIKATIONEN 
Bei isolierter Zerstörung eines femorotibialen Kompartiments ist die Indikation zum 
unikondylären Oberflächenersatz gegeben. Ein intakter Kapsel-Band-Apparat ist hier-
bei erforderlich. Die Altersuntergrenze wird bei 65 Jahren gesehen, Ausnahme bildet 
eine Kondylennekrose bei Morbus Ahlbaeck, die bereits in jüngerem Alter einen Ersatz 
erfordert.  
Typische Indikationen sind die mediale Gonarthrose mit geringem Genu varum bei 
Patienten über 65 Jahren sowie der genannte Morbus Ahlbaeck.  
2.3.1.3 KONTRAINDIKATIONEN SIND:  
Eine Beugekontraktur >10°, Achsabweichung in der Frontalebene >10°, höhergradige 
Knorpelschäden des nicht zu versorgenden Kompartiments oder höhergradige retropa-
tellare Knorpelschäden, Kreuz– oder Seitenbandinsuffizienz, Osteoporose, rheumatoi-
de Arthritis sowie starkes Übergewicht.  
2.3.1.4 RESULTATE 
In der Literatur werden gute mittelfristige Ergebnisse mitgeteilt (Tabelle 2.3). Dabei 
zeigen Versorgungen der lateralen Gelenkhälfte schlechtere Resultate. 
Im Vergleich zum bikondylären Oberflächenersatz ist das geringere Operationstrauma 
vorteilhaft. Auch verläuft die Rehabilitation rascher. Die weitgehend erhaltene physio-
logische Kinematik erlaubt einen größeren Bewegungsumfang. Die Kosten des Implan-
tates sind geringer. Allerdings steigt die Versagensrate ab dem 8. bis 9. postoperati-
vem Jahr. Als Ursachen hierfür sind aseptische Lockerungen, insbesondere des Tibi-
aplateaus, Fortschreiten der Arthrose in den nicht versorgten Kompartimenten und 
seltener Implantatbrüche zu nennen. Der tibiale Knochenverlust kann den Wechsel auf 
einen bikompartimentellen Oberflächenersatz erschweren. Bei korrekter Indikations-
stellung und OP-Technik hat die unikondyläre Endoprothese weiterhin ihren Platz in 
der rekonstruktiven Kniechirurgie.  
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Tabelle 2.3: Resultate nach monokondylärer Schlittenprothese [2] 
Resultate nach monokondylärer Schlittenprothese 
Autor Jahr  Zahl  NU-Zeitraum Survival 
MARMOR [23] 1988 60 12 Jahre 70% 
NIEDER [24] 1991 548 10 Jahre 80% 
SCOTT et al. [25] 1991 100 12 Jahre 85% 
SWANK et al. [26] 1993 82 8 Jahre 71% 
RABENSEIFFNER et al. [27] 1996 55 5,5 Jahre 92% 
WESSINGHAGE et al. [28] 1996 216 5,5 Jahre 97% 
MURRAY et al. [29] 1998 143 10 Jahre 97% 
 
2.3.2 BIKONDYLÄRER OBERFLÄCHENERSATZ 
• Ungekoppelte Prothesen ersetzen nur die Oberfläche des Gelenkes. Die Ge-
lenkführung erfolgt im Wesentlichen durch den erhaltenen Kapselbandapparat 
im Zusammenspiel mit der Geometrie der Prothese.  
Das Prinzip des bikondylären Oberflächenersatzes ist die Versorgung beider Kompar-
timente und fakultativ auch der Kniescheibenrückfläche. Indikation hierfür ist die deutli-
che degenerative Veränderung mehrerer Kniegelenksbereiche bei ausreichender Sta-
bilität des Kapselbandapparates. Hierbei sind die Gelenkpartner wie bei der eben ge-
nannten Gruppe nicht miteinander verkoppelt, sondern gleiten aufeinander. 
Bahnbrechend waren hier die Arbeiten von FREEMAN und SWANSON mit ihrem ersten 
Modell ab 1970. Sie stellten 1972 zwei zu einem Doppelschlitten verbundene Einzel-
schlitten vor: die ICLH-Prothese. Die Verankerung femoral erfolgte neben dem Kno-
chenzement über einen zentralen Schaft. Dieses Prinzip ersetzte auch die tibial an-
fänglich verwendeten Klammern. Folgemodelle dieses Typs erschienen, welche einen 
Hauptnachteil korrigierten: die Versorgung der Kniescheibenrückfläche und der korres-
pondierenden femoralen Gleitrinne wurde später nachgeholt. 
Bis 1976 entwickelten INSALL et al. die „Total Condylar Prosthesis“, den ersten moder-
nen bikondylären Oberflächenersatz. Das Design der Oberflächen verfolgte das 
„Round-on-round“-Prinzip (s. u.) mit nahezu vollständiger Kongruenz von Femur- und 
Tibiakomponente. Vorderes und hinteres Kreuzband wurden reseziert. Das Tibiapla-
teau bestand ausschließlich aus Polyäthylen. 
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Eine parallele Entwicklung war diejenige von GRUNDEI und THOMAS 1977. Die tibiale 
Versorgung entsprach derjenigen des unikondylären Schlittens. Femoral zeigt sich 
schon die angesprochene Versorgung der Gleitrinne. Pate hierfür stand wohl die Ver-
bindung der beidseitig eingesetzten isolierten Femurkufen durch einen Metallsteg. Ein 
Ersatz der Kniescheibenrückfläche erfolgte anfangs noch nicht, wurde aber später 
nachgeholt. Neuere Entwicklungen zeigt das Modell INSALL-BURSTEIN posterior stabili-
zed II (s. u.).  
Das Konzept des bikondylären Oberflächenersatzes wurde in den darauf folgenden 
Jahrzehnten weiterentwickelt. So zeigen sich gegenüber den Grundtypen folgende 
Verfeinerungen: femoral und tibial existieren neben verschiedenen Modellgrößen zur 
bestmöglichen Anpassung an die aktuellen Verhältnisse anschraubbare Schaftverlän-
gerungen zur optimierten Verankerung sowie Unterlegscheiben zum Ausgleich von 
knöchernen Defekten und zur Wiederherstellung stabiler Bandverhältnisse durch ent-
sprechende Straffung. Eine weitere wichtige Rolle spielen die Kreuzbänder, welche 
eine Stabilität nach vorne und hinten verschaffen. Durch den Einsatz von verschiede-
nen Koppelungselementen können diese bedarfsgerecht unterstützt bzw. ersetzt wer-
den. Eine weitere wichtige Entwicklung der letzten zehn Jahre ist die Berücksichtigung 
des Modularitätsprinzips. Während frühere Modelle nur in verschiedenen Einheitsgrö-
ßen existierten, kann man heute verschiedene Modellgrößen kombinieren. Schließlich 
bietet sich noch die Möglichkeit der zementfreien Implantation. Durch poröse Oberflä-
chenstrukturen kann ein Einwachsen von Knochen oder zumindest von Bindegewebe 
und damit eine Fixierung ermöglicht werden.  
Im Jahr 1994 machten ungekoppelte bikondyläre Knieprothesen in Deutschland etwa 
zwei Drittel aller Implantationen aus und es ist davon auszugehen, dass dieser Anteil 
steigen wird.  
2.3.2.1 DESIGN 
Wesentliche Aspekte des Prothesendesigns sind: Oberflächengeometrie, Grad der 
Kopplung von femoraler und tibialer Komponente, Verankerungsflächen auf der Pro-
thesenrückseite und modulare Optionen. Kontrovers diskutiert werden die Rolle des 
hinteren Kreuzbandes, sowie die Notwendigkeit eines Patellarückflächenersatzes.  
Die Entwicklung zielt auf eine Annäherung an die physiologische Kinematik und damit 
auf Optimierung der Funktion (Stabilität, Beugefähigkeit, patellofemorale Artikulation) 
sowie auf eine Minimierung des Polyäthylen-Abriebs und der Scherkräfte an der Kno-
chen-Implantat-Grenzfläche ab. Die Komponenten sollten dabei so geformt sein, dass 
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auch suboptimale Implantationen bis zu einem gewissen Grad toleriert werden („forgi-
ving design“).  
2.3.2.2 OBERFLÄCHENGEOMETRIE: 
Der Schwachpunkt aller Knieendoprothesen ist der Werkstoff Polyäthylen. Die Oberflä-
chengeometrie von Femur- und Tibiakomponente bestimmt die Kontaktfläche. Die Be-
lastung des Polyäthylens ist umgekehrt proportional zu dieser Fläche. 
Die Form der Prothesenoberflächen bestimmt jedoch auch wesentlich die Kinematik. 
Somit entscheidet die Oberflächengeometrie mit über Funktion und Standzeit des Imp-
lantats (Abbildung 2.9). 
A B C D
E  
Abbildung 2.6: Oberflächengeometrie von Tibia- und Femurkomponente. A Round-on-
Flat (Sagittalebene), B Round-on-Round (Sagittalebene), C Flat-on-Flat (Frontalebene), 
D Curved-on-Curved (Frontalebene), E Mobile-Bearing (nach [2]) 
Femur-Tibia. Der Grad der Kongruenz kann sehr unterschiedlich sein. In der Sagitta-
lebene können zwei unterschiedliche Extreme unterschieden werden: 
• Round–on-round-Prinzip:  
Die Radien der gekrümmten Oberflächen der Femurkomponente (konvex) und der Ti-
biakomponente (konkav) entsprechen einander zumindest bis zu einem bestimmten 
Beugewinkel, ab dem der Femurradius sich dann verringern muss. Dieses Design ge-
währleistet eine große Kontaktfläche und somit eine relativ geringe Druckspannung für 
das Polyäthylen des Tibiaplateaus. 
Ein Nachteil ist, dass die hohe Kongruenz in der Sagittalebene die natürliche Kinematik 
des Kniegelenkes stört: Das physiologische Zurückrollen des Femur auf der Tibia mit 
zunehmender Beugung, der Roll-Gleit-Mechanismus („femoral rollback“) ist behindert. 
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Daraus resultieren funktionelle Einschränkungen. Die maximal erreichbare Beugung ist 
limitiert. Der Hebelarm der Quadrizepsmuskulatur in Flexion ist ohne „femoral roll-back“ 
kleiner. Deshalb steht für die Kniestreckung weniger Drehmoment zur Verfügung, was 
beispielsweise das Aufstehen aus einem Sessel oder das Treppensteigen behindert. 
Das hintere Kreuzband muss bei hochkongruenter Formgebung reseziert werden. Da 
die Polyäthylenkomponente formbedingt höhere Kräfte aufnimmt als bei einem weniger 
kongruenten Design, werden höhere Scherkräfte auf die Implantatverankerung über-
tragen. Mit Verringerung der Kongruenz kehren sich Vor- und Nachteile um. Die Kon-
taktfläche wird kleiner und die Druckspannung im Polyäthylen nimmt zu. Die Kinematik 
wird weniger stark behindert. 
• Round-on-flat-Prinzip:  
Die in der Seitansicht kreissektorenförmige Femuroberfläche artikuliert mit einer fla-
chen Oberfläche der Tibiakomponente. Eine designbedingte Zwangsführung der Be-
wegung liegt nicht vor. Das Zurückrollen des Femur wird nicht behindert, wodurch in 
der Sagittalebene eine mehr physiologische Kinematik ermöglicht wird. Dies ist Bedin-
gung für den Erhalt des hinteren Kreuzbandes. Die Belastung der Implantatveranke-
rung durch Scherspannungen ist gering.  
Aufgrund einer Nachbildung der anatomischen Bewegungen eines gesunden Kniege-
lenkes erlangte dieses Prinzip große Bedeutung. In den 80iger Jahren zeigte sich je-
doch, dass es hier zu einer hohen Kontaktbelastung des Polyäthyleninlays kommt [30]. 
Bei der Kombination von Gleit- und Rutschbewegungen der artikulierenden Gelenk-
oberflächen durch lockere Gelenkbewegungen kommt es durch die ausgeprägten Po-
lyäthylenbelastungen jedoch zu dessen Beschädigung und Delamination.  
Auch in der Frontalebene können zwei grundsätzliche Varianten der Formgebung diffe-
renziert werden: 
• Curved-on-curved-Prinzip:  
Bei Betrachtung von vorne sind die Oberflächen der Tibiakomponente (konkav) und 
der Femurkomponente (konvex) gekrümmt. Je mehr die Krümmungsradien überein-
stimmen, umso konformer ist das Design und umso größer ist die lastübertragende 
Fläche. Diese Formgebung ist wenig anfällig für ein Varus-Valgus-Malalignment (durch 
Fehlimplantation oder während Alltagsbelastungen). Sie schränkt jedoch die tibiofemo-
rale Rotation ein und ist sehr empfindlich gegenüber einer durch den Einbau bedingten 
Komponentenfehlrotation. 
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• Flat-on-flat-Prinzip:  
In der Frontalebene kontaktiert eine flach geformte Femurkomponente mit einer fla-
chen Oberfläche der Tibiakomponente. Bei korrektem Alignment (Achsverhältnis) von 
Femur und Tibia und gleichmäßiger Belastung medial und lateral sind durch dieses 
Design relativ große Kontaktzonen zu erreichen. Die tibiofemorale Rotation wird durch 
die Prothese nicht eingeschränkt. Allerdings ist diese Form sehr problematisch bei Be-
lastungen im Varus- oder Valgussinne. Die Kontaktflächen verkleinern sich dabei durch 
Aufkanten einer Femurkondyle im Randbereich des Tibiaplateaus dramatisch, und ein 
Versagen des Polyäthylens durch Materialermüdung kann die Folge sein. 
• Bewegliche tibiale Einsätze (Mobile-Bearing) [vgl. Abschnitt 2.5]: 
Eine Synthese aus Kongruenz der Kontaktflächen auf der einen Seite und Erhalt einer 
möglichst physiologischen Kinematik mit optimierter Funktion und verminderter Scher-
belastung des Prothesenlagers auf der anderen Seite wird mit der Verwendung von 
beweglichen tibialen Einsätzen angestrebt. Zwischen Einsatz (Polyäthylen) und Basis-
platte (Metall) wird eine zusätzliche Bewegungsebene eingeschaltet, was die Vorteile 
eines kongruenten Oberflächendesigns unter Vermeidung seiner Nachteile bieten soll. 
Diese Philosophie wurde technisch unterschiedlich realisiert: 
• Gleitmenisci (z.B. LCS, DePuy): Zwei mobile Polyäthylenmenisken gleiten auf 
der Tibiabasisplatte. 
• Gleitplateau (z.B. Interax I.S.A., Stryker-Howmedica): ein mobiles Polyäthylenpla-
teau gleitet auf der Tibiabasisplatte. 
• Rotierende Plattform (z.B. LCS, DePuy u. a.): der tibiale Einsatz kann sich zwar 
drehen, kann jedoch nicht nach dorsal und ventral gleiten. Diese Konstruktion 
ermöglicht eine höhere Kongruenz in der Frontalebene (Curved-on-curved), da 
die Rotationsmöglichkeit in die separate Bewegungsebene zwischen Einsatz und 
Basisplatte verlagert. Sie trägt jedoch nicht zur Verbesserung der Kinematik in 
der Sagittalebene bei. Hinsichtlich des Roll-Gleitmechanismus sind diese Kon-
struktionen wie starre Plateaus anzusehen. 
• Posterior stabilisierende Prothese: 
In den tibialen Einsatz ist ein Zapfen integriert, der in eine interkondyläre Aussparung 
der Femurkomponente greift. Dieser Mechanismus verhindert, dass die Tibia in Beu-
gestellung nach dorsal luxiert. Durch entsprechende Gestaltung und Positionierung des 
Zapfens tibiaseitig und der Aussparung femurseitig kann ein Zurückrollen des Femur 
bei Beugung erzwungen werden. Die posterior stabilisierende Prothese ersetzt damit 
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Funktionen des hinteren Kreuzbandes. Es handelt sich um eine teilgekoppelte Prothe-
se. Eine nennenswerte Stabilisierung gegen Varus- oder Valguskräfte bietet diese 
Formgebung jedoch nicht. Die über den Zapfen des tibialen Einsatzes auf die femorale 
Aussparung übertragenen Kräfte führen nach dem Gesetz von Actio und Reactio zu 
einer Scherbelastung der Implantatverankerung. Am Femur ist interkondylär eine zu-
sätzliche Knochenresektion zur Aufnahme der kastenförmigen Aussparung der Femur-
komponente erforderlich. 
• Interkondylär stabilisierende Prothese:  
Der Polyäthlenzapfen des tibialen Einsatzes ist größer dimensioniert als bei der poste-
rior stabilisierenden Prothese. Er greift in eine größere kastenförmige Aussparung der 
Femurkomponente ein, in der er auch seitlich geführt wird. So können zusätzlich Va-
rus- und Valgusmomente aufgenommen werden. 
• trikompartimenteller Oberflächenersatz 
Wird außer den Oberflächen des femorotibialen Gelenkes auch die Oberfläche der 
Patella ersetzt, spricht man von einem trikompartimentellen Oberflächenersatz. Der 
Ersatz der patellaren Gelenkfläche wird entweder durch eine Polyäthylenscheibe oder 
durch eine metallverstärkte Polyäthylenscheibe („metal backed patella“) vorgenommen. 
Auch die patellofemorale Artikulation ist bei verschiedenen Prothesenmodellen unter-
schiedlich kongruent. Hochkongruente Formgebungen haben eine günstige Lastüber-
tragungscharakteristik, erfordern jedoch eine korrekte Ausrichtung des Implantates 
insbesondere auch in der Rotation. Weniger kongruente Designs sind diesbezüglich 
toleranter, weisen jedoch kleinere Kontaktzonen mit höherer Belastung des Polyäthy-
lens auf. 
• Modulare Optionen 
Ein großer Vorteil moderner Prothesensysteme liegt in der Modularität (Abbildung 2.7). 
Es besteht nicht nur die Möglichkeit, verschiedene Implantatgrößen für Femur, Tibia 
und Patella zu verwenden und mit verschieden hohen tibialen Einsätzen aus Polyäthy-
len zu kombinieren. Darüber hinaus bieten neue Systeme die Möglichkeit, verschieden 
kongruente Einsätze zu verwenden oder intraoperativ zwischen Standardplateaus, 
mobilen Plateaus oder teilgekoppelten Versionen (posterior stabilisierend, interkondylär 
stabilisierend) zu entscheiden. Es besteht die Möglichkeit, modulare Verlängerungss-
chäfte an der Tibiabasisplatte oder an der Femurkomponente anzubringen. Diese 
Schäfte sind entweder zur Verklemmung im Markraum („press-fit“) oder zum Einze-
mentieren konzipiert. Zur Füllung von Knochendefekten stehen Keile und Blöcke für 
den Anbau an Femur- oder Tibiakomponente zur Verfügung.  
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Abbildung 2.7: Bestandteile eines modularen kondylären Prothesensystems. a Standardfemur-
komponente, b Femurkomponente „posterior stabilized“ mit interkondylärer Kastenführung für tibia-
len Polyäthylenzapfen, c Standardtibiabasisplatte, d Tibiabasisplatte für mobilen Polyäthylenein-
satz, e Patellagleitflächenersatz, f Verlängerungsschäfte, g Standardpolyäthyleneinsatz, h Stan-
dardpolyäthyleneinsatz für posterior stabilisierendes System, i Polyäthyleneinsatz Typ mobiles Pla-
teau, k Block, l Keil [2, 31] 
2.3.2.3 INDIKATIONEN 
Besteht eine bi- oder trikompartimentelle Gelenkzerstörung, bei der konservative Maß-
nahmen und gelenkerhaltende Operationen nicht mehr sinnvoll erscheinen, so ist die 
Indikation zum Oberflächenersatz gegeben. Insbesondere die Kollateralbänder sollten 
stabil oder stabilisierbar sein, da die Gelenkführung im Wesentlichen vom Kapsel-
Band-Apparat übernommen werden muss. Bei stärkeren Deformitäten stößt der unge-
koppelte Oberflächenersatz an seine Grenzen. Diese liegen bei Varusfehlern > 25°, 
Valgusfehlern > 20° oder Beugekontrakturen > 20°. Jedoch kann der Indikationsbe-
reich durch teilgekoppelte Implantate über diese Grenzen ausgedehnt werden.  
Kontraindikationen stellen hochgradige Seitenbandinstabilität, Insuffizienz des Streck-
apparates, neuromuskuläre Gelenkinstabilität und ein Genu recurvatum dar.  
2.3.2.4 FIXATION DER KOMPONENTEN 
Zur Frage der Prothesenverankerung gibt es bisher keine einheitliche Meinung. Am 
Femur ist die zementfreie Verankerung der zementierten Verankerung ebenbürtig [2]. 
An der Tibia scheint die zementfreie Verankerung problematisch. Eine stärkere Migra-
tion zementfrei verankerter Komponenten wurde beobachtet [33, 35]. Laut aktuellem 
Stand der Literatur ist davon auszugehen, dass eine zementierte Verankerung der Ti-
biakomponente im Hinblick auf Langzeitresultate überlegen ist. Bioaktive Oberflächen-
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beschichtungen (Hydroxylapatit) können möglicherweise das Knocheneinwachsverhal-
ten und damit die Verankerung günstig beeinflussen. Sie erhöhen jedoch die Implan-
tatkosten. Derzeit erscheint die Verankerung aller Komponenten mit Zement oder die 
Hybridtechnik (Femur zementfrei, Tibia zementiert) als beste Alternative. Vor allem bei 
osteoporotischen Knochen, insbesondere bei Rheumapatienten, sollten alle Prothe-
senkomponenten zementiert werden.  
2.3.2.5 RESULTATE 
Die Resultate nach Einbau bikondylärer Prothesen hängen unter anderem vom ver-
wendeten Prothesenmodell, von der lokalen Ausgangssituation (Knochendefekte, 
Fehlstellung) und patientenspezifischen Faktoren (Diagnose, Begleiterkrankungen, 
Körpergewicht, Lebensalter) ab. So zum Beispiel haben Übergewicht, kontrakte Ach-
senabweichungen und Diabetes mellitus einen ungünstigen Einfluss auf das Behand-
lungsresultat [32, 33, 34, 35]. Leider wurde in vielen klinischen Studien nicht zwischen 
Ergebnissen nach Osteoarthrose und nach rheumatoider Arthritis unterschieden.  
Tabelle 2.4: Resultate nach bikondylärem Oberflächenersatz 
Resultate nach bikondylärem Oberflächenersatz 
Autor Jahr  Zahl  Fixation NU-Zeitraum Survival 
VINCE et al. [32] 1989 74 Zementiert 10 Jahre 93% 
RAND u. ILSTRUP [33] 1991 134 Zementiert 10 Jahre 91% 
RANAWAT et al. [34] 1993 112 Zementiert 15 Jahre 94 % 
WHITESIDE [35] 1994 163 Zementiert 10 Jahre 94% 
 
2.3.3 GEKOPPELTE PROTHESEN (TOTALENDOPROTHESEN) 
• Teilgekoppelte Prothesen ersetzen auch Teile des Kapselbandapparates, zu-
meist das hintere Kreuzband. 
Bei gekoppelten Modellen handelt es sich um Prothesen, welche zusätzlich zum Ober-
flächenersatz eine mechanische Verkoppelung zwischen Femur- und Tibiakomponente 
unter besonderer Berücksichtigung der Kniekinematik ermöglichen. Ihre Entwicklung ist 
als Alternative bei stark instabilen Kniegelenken anzusehen.  
Die WALLDIUS-Prothese (Abbildung 2.8), anfänglich aus Acryl, später aus Metall gefer-
tigt, stellte eine einachsige Scharnierendoprothese mit separaten Tibia- und Femur-
komponenten sowie einer Patellagleitrinne dar.  
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Musste man sich zu einem achsverbundenen 
Modell entschließen, bestand das Hauptprob-
lem hinsichtlich von Schaftausbrüchen und 
Lockerungen in der Tatsache, dass die Knie-
kinematik bei Beugung und Streckung einem 
kombinierten Roll-Gleitmechanismus mit wan-
dernden Schwerpunkten entspricht. Dem ver-
suchte man durch die Einführung von wan-
dernden Gelenkachsen zu entsprechen.  
Modifiziert wurden die Scharnierprothesen in Form der SHIERS- (1954, 1960) [36, 37], 
YOUNG- (1963) [38], GUEPAR- (1973) [39] für eine zementierte Implantation und ATTEN-
BOROUGH-Prothesen (1978) [40]. Sowohl die SHIERS- als auch die YOUNG-Prothesen 
wurden vor dem Beginn zementverankernder Prothetik eingeführt und waren daher auf 
lange intramedulläre Schäfte angewiesen. 
Ein weiterer Vertreter war das Modell SHEEHAN aus dem Jahr 1975. Neben dem patel-
laren Polyäthylenimplantat, welches in der Form außer bei den unikondylären Schlitten 
bei allen Implantaten gebräuchlich ist, erkennt man die femorale Führungslücke, in 
welche ein Polyäthylensteg eingeführt wurde. Hierbei war auch gewisse Rotationsmög-
lichkeit der Tibia und des Femurs gegeneinander möglich. Durch das ball-in-socket-
Prinzip war sowohl eine geführte Bewegung in Richtung Beugung und Streckung als 
auch eine Rotationsmöglichkeit bei ausreichender Stabilität gegeben. Biomechanisch 
konnte jedoch gezeigt werden, dass die Rolle der Rotationsmöglichkeit, welche auch 
beim natürlichen Knie- gelenk besteht, hierbei überschätzt wurde, vielmehr zeigte sich, 
dass die komplexe Kinematik nicht ausreichend berücksichtigt wurde. Klinisch führte 
dies zu noch relativ hohen Lockerungsraten. Weitere Forschungen haben mittlerweile 
zu Modellen geführt, welche auch mittelfristig durchaus bei guten Resultaten bei insta-
bilen Kniegelenken ihre Berechtigung haben. 
Abbildung 2.8: WALLDIUS Knieprothese (1957) [42] 
Biomechanik des anatomischen und künstlichen Kniegelenkes 25 
Shiers-Prothese Young-Prothese Guepar Prothese 
 
Abbildung 2.9: Verschiedene historische Knieprothesentypen [41] 
In den 70er Jahren kam man zu der Erkenntnis, dass Scharnierprothesen nicht mehr 
den Anforderungen gerecht wurden, da eine andauernde axiale Rotationsbelastung  
zur Prothesenlockerung mit konsekutivem Prothesenverlust führe.  
Die BLAUTH-Scharnierprothese (Abbildung 
2.10) wirkt dem entgegen durch verstärkte 
Verankerungselemente, größere Auflage-
flächen, geringere Knochenresektion und eine 
günstigere Kraftübertragung am Interface 
Implantat-Knochen. Mittlerweile ist ihr Design 
aber auch überholt. 
           Abbildung 2.10: BLAUTH Knieprothese [42] 
Den Abschluss in der Reihe vollgekoppelter Prothesen (completely constrained) bildet 
die GSB-Prothese (GSCHWEND-SCHEIER-BAHLER) [43, 44], die zeitlich den biomechani-
schen Übergang vom Scharniergelenk hin zur Oberflächenprothese darstellt.  
2.3.3.1 DESIGN 
Die heute verfügbaren Modelle übertragen die Last größtenteils über die Gelenkflächen 
(GSB-Knie, BLAUTH-Knie, Link Rotationsknie). Während beim Link Rotationsknie und 
beim BLAUTH-Knie eine Achse Femur- und Tibiakomponente koppelt, beruht die Ver-
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bindung beim GSB-Knie auf einer Gleitführung mit wandernder Drehachse in a.p.-
Richtung. Das Link-Knie erlaubt eine Rotation der Tibia gegenüber dem Femur.  
Um die erhöhte Grenzflächenbelastung auf ein ausreichend großes Knochenlager zu 
übertragen, sind langstielige zementierte Verankerungen in der Femur- und Tibiamark-
höhle erforderlich.  
2.3.3.2 INDIKATIONEN 
Die Koppelungsmechanismen übernehmen Varus- und Valguskräfte. Dieser Prothe-
sentyp ist in Ausgangssituationen indiziert, die mit einem kondylären Oberflächener-
satz nicht mehr zu versorgen sind. Dabei handelt es sich um erhebliche, kontrakte 
Achsabweichungen sowie um schwere Instabilitäten. Die dabei notwendig werdende 
langstielige, zementierte intramedulläre Verankerung sowie der designbedingte inter-
kondyläre Knochensubstanzverlust erschweren die Rückzugsmöglichkeiten nach Im-
plantation. Die Indikation ist deshalb insbesondere bei jüngeren Patienten sehr kritisch 
zu stellen. 1994 wurde dieser Prothesentyp in Deutschland bei etwa 16% aller Implan-
tationen verwendet.  
2.3.3.3 RESULTATE 
Die Standzeiten der gekoppelten Totalendoprothesen sind denen der kondylären Ober-
flächenprothesen vergleichbar. Auch die langfristigen funktionellen Ergebnisse sind 
gut.  
Tabelle 2.5: Resultate nach gekoppelten Totalendoprothesen 
Resultate nach gekoppelten Totalendoprothesen 
Autor Jahr  Zahl NU-Zeitraum Survival 
BLAUTH u. HASSENPFLUG [45] 1990 497 10 Jahre 96% 
GESCHWEND u. SIEGRIST [46] 1991 638 10 Jahre 86% 
BÖHM u. HOLY [47] 1998 422 10 Jahre 96,7% 
 
2.4 TYP „FIXED BEARING“ 
Die meisten Patienten werden mit einer so genannten „Fixed Bearing“ Knieprothese 
chirurgisch versorgt. Dieser Prothesentyp ist dadurch charakterisiert, dass das Polyä-
thyleninlay auf der tibialen Basisplatte mit einem modularen Steck-Klammer-
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Mechanismus fest fixiert ist. Eine Makrobewegung ist somit in dem Interface zwischen 
Polyäthylen und Tibiaplateau nicht möglich (fixed bearing). 
Die Gelenkbeweglichkeit findet ausschließlich zwischen der Polyäthylen- und der Fe-
murkomponentenoberfläche statt. Bei einer Bewegung des Kniegelenkes gleitet die 
femorale Metallkomponente über das Polyäthylen der Tibia. Den anatomischen Gege-
benheiten entsprechend, sind die Femurkondylen nicht kreisrund und es kommt zu 
unterschiedlichen Belastungen und damit Spannungsspitzen im Polyäthylen. Dadurch 
sind die vorbeschriebenen Abrieb- und Delaminationsprozesse praktisch unvermeid-
bar.  
2.5 TYP „MOBILE BEARING” 
Der Unterschied zwischen einer Fixed-bearing- und einer Mobile-bearing-Prothese 
spiegelt sich in der Hauptsache im Design der tibialen Komponenten wider. Im Mobile-
bearing-Knie werden die Belastungsspitzen dadurch abgefangen, dass das mobile 
Polyäthyleninlay auf der stark polierten tibialen Platte gleiten kann. Dabei verfügen 
kondyläre Designs mit einem hohen Konformitätsgrad der tibiofemoralen Artikulations-
partner über eine große Kontaktfläche, geringe Kontaktbelastungen mit reduzierten 
Oberflächenspannungen und dadurch bedingt zu einer verbesserten Verschleißcharak-
teristik. Hierdurch erlauben sie aber physiologische Translations- und Rotationsbewe-
gungen nur in einem sehr geringen Ausmaß. Flachere Tibiaplateaus hingegen erlau-
ben solche Bewegungen, doch ihre Kontaktflächen sind wiederum kleiner und dadurch 
entstehen größere Belastungen des Polyäthylens. Erfahrungen zeigen, dass immer 
dann, wenn Anstrengungen zur Maximierung einer Funktion durch eine Verbesserung 
des Designs gemacht wurden, besonderes Augenmaß auf andere limitierende Fakto-
ren wie Materialeigenschaften gerichtet werden musste. Dieses gegenwärtige Dilemma 
der Ausrichtung unterschiedlicher Zielrichtungen wird durch die Konstruktion von Mobi-
le-bearing-Prothesen in Angriff genommen. 
Knieendoprothesen mit gleitenden Menisci oder rotierender Plattform ermöglichen eine 
Trennung der Kopplung von Translations- und Rotationsbewegung [48]. Dies ermög-
licht eine deutlich höhere femoro-tibiale Kongruenz. Eine zusätzliche Trennung der 
Artikulationsfläche in zwei Gleitteile soll den Polyäthylenverschleiß reduzieren [49]. Sie 
bestehen aus einem Polyäthyleninlay, das sowohl mit einer metallischen Femurkom-
ponente als auch mit einer metallischen Tibiakomponente artikuliert. Entwickelt unter 
dem Vorhaben, Oberflächenspannungen der artikulierenden Gelenkflächen zu verrin-
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gern, erreicht man durch das Prothesendesign eine beidseitige Artikulation mit einem 
sehr hohen Kongruenzgrad.  
 
Abbildung 2.11: Komponenten einer „Self-Aligning-I“-
Knieprothese, bestehend aus einer Kobalt-Chrom-
Femurkomponente, einer stickstoffbeschichteten Tibiakomponen-
te aus Titan, einem Mobile-Bearing Tibiainlay und einer Polyäthy-
lenpatella [50] 
Mobile-Bearing-Knieprothesen wurden Mitte der 70iger bzw. Anfang der 80iger Jahre 
entwickelt, als man sich mit den Ursachen vorzeitiger Knieprothesenlockerungen aus-
einandersetzte. 1974 patentierten John GOODFELLOW und John O'CONNOR das Prinzip 
einer Mobile-bearing-Knieprothese [51], ehe 1978 das Konzept der Öffentlichkeit vor-
gestellt wurde [52]. Später folgte das LCS-System (Low-Contact-Stress), welches von 
DEPUY entwickelt wurde [53].  
Es existieren zwei Angriffsstellen für den Verschleiß von Polyäthylenkomponenten in 
der Endoprothetik des Knies: zum einen tritt Verschleiß an den artikulierenden Oberflä-
chen auf, zum anderen spielt sich der Verschleiß an der Unterfläche des Polyäthylens 
ab [54]. Dort, wo das Inlay an der Basisplatte fixiert ist, kommt es zu Mikrobewegungen 
und somit zu Verschleiß. Früher waren die tibiale Basisplatte und das Polyäthylen-
werkstück meist von Herstellerseite en-bloc verbunden. Dies führt nur zu geringsten 
Mikrobewegungen. In den heute meist modularen Konzepten werden die Polyäthyle-
ninlays meist mittels eines Verriegelungs-Mechanismus auf der Basisplatte befestigt, 
das Ausmaß der Mikrobewegungen ist aber um ein Vielfaches größer [50].  
Im Mobile-Bearing-Kniekonzept erweitern sich die Mikrobewegungen hin zu artikulie-
renden Bewegungen, da das Polyäthyleninlay auf der tibialen Basisplatte gleitet. Es 
kommt zu einer zweiseitigen Artikulation: einerseits artikulieren proximal Femurkondy-
len und die Oberseite des Inlays, distal artikulieren die tibiale Basisplatte und die Un-
terseite des Inlays.  
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Ein Vorteil dieses Kniekonzeptes liegt in 
der Verringerung der Belastung durch 
die relative Verlagerung zwischen tibialer 
und femoraler Komponente. Einfach 
ausgedrückt, erlauben diese Designs , 
dass die Dreh- und Scherbelastungen 
während des normalen Ganges in einer 
Art und Weise an das Weichgewebe 
übertragen werden, ähnlich dem gesun-
den Knie. Dadurch werden Belastungen 
und Spannungen verringert an das Imp-
lantat-Knochen-Interface weitergegeben.  
 
Eine Untersuchung zum Low-Contact-Stress (LCS) Prothesensystem zeigte 1984 ei-
nen geringeren in vivo UHMWPE-Verschleiß als bei fixierten Tibiaplateaus [55]. 
Das Konzept einer Mobile-bearing-Prothese ist durchaus anspruchsvoll und kann die 
besprochenen Probleme lösen: die Größe der artikulierenden Oberfläche kann von ca. 
200 mm² in einem fixierten Tibiaplateau auf bis zu 1000 mm² erhöht werden. Dadurch 
reduziert sich die Kontaktbelastung von etwa 25 MPa auf 5 MPa. Dem gegenüber steht 
aber die Schaffung eines neuen Verschleißsystems für das UHMWPE durch entste-
hende Makrobewegungen zwischen der tibialen Basisplatte und dem darauf gleitenden 
Polyäthylen, da es nun zu Makrobewegungen kommt. 
Zudem wird im Mobile-Bearing-Knie die tibiale Basisplatte aus sehr glatt poliertem Ko-
balt-Chrom hergestellt, damit das Inlay darauf gleiten kann. Von Titanoberflächen weiß 
man, dass diese bei der Artikulation mit einem Partner aus Polyäthylen erhöhte Ver-
schleißraten des Gleitpartners bewirken[56]. Im Rahmen der Osseointegration verfü-
gen Titanimplantate aber über günstigere biomechanische Eigenschaften als Kobalt-
Chrom-Implantate. Da das Elastizitätsmodul des Titans dem des Knochens näher 
kommt, erfolgt hierbei eine isoelastische Kraftübertragung zwischen tibialer Basisplatte 
und Tibia. Kobalt-Chrom hingegen ist deutlich härter und bietet dadurch Nachteile in 
der Kraftübertragung auf die Knochenstruktur der Tibia. 
Unter Laborbedingungen löst das Konzept eines mobilen Meniskus auch ein weiteres 
Problem einer tibial-fixed-Prothese, denn nun kann eine hochgradig konforme Prothese 
trotzdem eine freie Rotation erlauben. In vivo jedoch sind diese Möglichkeiten stark 
begrenzt, da Vernarbungsprozesse um die Prothesen die Rotationsfähigkeit deutlich 
einschränken. 
Abbildung 2.12: Verschleißpartikel entstehen an der 
Artikulationsfläche und der Unterfläche des Polyäthylens 
(modifiziert nach [35]) 
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Eine Knieprothese mit beweglichem Polyäthylen-Meniskus kann zwar die Funktion 
eines natürlichen Meniskus nachahmen, sie jedoch niemals vollständig ersetzen, da 
ein künstlicher Meniskus starr ist und nicht dazu in der Lage ist, Formänderungen an-
zunehmen.  
Dennoch bleibt als wichtigster Vorteil einer Mobile-bearing-Knieprothese der reduzierte 
Polyäthylenverschleiß zu nennen, der aber mit einem höheren Dislokationsrisiko sowie 
der Voraussetzung eines stabilen Bandalignments erkauft werden muss.  
Bis heute haben diejenigen, die das mit der Implantation einer zusätzlichen mobilen 
Komponente assoziierte Risiko einer höheren Instabilität bei einer Mobile-bearing-
Prothese in Kauf nehmen, keine Beweise dafür, dass dieses Konzept dem der fixed-
bearing-Komponente überlegen ist. Mobile Komponenten benötigen immer eine me-
chanische Befestigung, die aber fehlschlagen könnte und letztlich zu Instabilität führen 
könnte. Dieses Phänomen wurde von WEAVER et al. [57] sowie BERT [58] beobachtet.  
Für die Implantation einer Mobile-bearing-Prothese könnte eine verbesserte klinische 
Funktionalität sprechen. Jedoch gibt es bis heute keine ausreichenden Belege dafür, 
dass dies auch wirklich erreicht wird. Ebenso gibt es bisher keine Studien, die eine 
geringere Versagensquote dieses Prothesenkonzeptes belegen. Auch die Annahme, 
das Konzept erlaube jüngeren und damit aktiveren Patienten mehr Bewegungsfreiheit 
bleibt bisher eine theoretische Argumentation. Bisher gibt es auch hier keine Studien, 
die dies belegen [50]. 
Das bisher deutlichste Argument für das Konzept mobiler Polyäthylen-Menisci ist die 
Annahme eines geringeren Polyäthylenverschleißes aufgrund einer höheren Konformi-
tät der artikulierenden Oberflächen. Callaghan et al. sehen aber auch hier keine Vortei-
le dieses Konzeptes, vielmehr hätten Langzeitstudien zu Verschleißraten von fixed-
bearing- gegenüber Mobile-Bearing-Knieprothesen keinerlei Unterschiede in der Häu-
figkeit von Osteolysen gezeigt [50]. Somit bliebe auch das Argument eines reduzierten 
Verschleißes ein theoretisches.  
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3 POLYÄTHYLEN ALS TRIBOLOGISCHE GLEITFLÄCHEN-
KOMPONENTE IM KÜNSTLICHEN KNIEGELENK 
3.1 DIE GESCHICHTE DER KUNSTSTOFFE 
Die Entdeckung halbsynthetischer Kunststoffe erfolgte in der Mitte des vorigen Jahr-
hunderts. Der aus Naturkautschuk hergestellte Gummi (GOODYEAR 1838), die aus Zel-
lulose hergestellte Kunstseide (CHARDONNET 1885) und Kunsthorn (aus Milchcasein) 
führten zur Erzeugung von Produkten, die in ihren Eigenschaften oder hinsichtlich ihrer 
Herstellungskosten, den Naturprodukten überlegen waren. Die Struktur der Makromo-
leküle war damals noch unbekannt. Die ersten vielseitig verwendbaren, vollsyntheti-
schen Kunststoffe entwickelte 1907 der Chemiker BAEKELAND (1836-1944 Belgien). 
Auch dieses Bakelit wurde ohne genaue Kenntnisse des Reaktionsablaufes entwickelt. 
Baekeland verbesserte in zahllosen Versuchen eine schon lange bekannte Nebenreak-
tion der Phenole mit Methanal, die bis dahin nur zur Bildung unbrauchbarer, harzarti-
ger, kaum aus dem Reaktionsgefäß entfernbarer Schmieren geführt hatte. Die gezielte 
Herstellung von Kunststoffen wurde erst durch Fortschritte auf dem theoretischen Ge-
biet möglich. Der deutsche Chemiker STAUDINGER (1881-1965, Professor in Karlsruhe, 
Zürich und Freiburg) klärte in den zwanziger Jahren das Bauprinzip der Polymere auf. 
Staudingers Ansichten über den Aufbau makromolekularer Substanzen wurden von 
den Physikern und Chemikern bis Ende der dreißiger Jahre nicht ernst genommen, 
belächelt oder sogar bekämpft, da ihnen die Vorstellung von Makromolekülen nicht 
annehmbar erschien. Die verzögerte Anerkennung seiner Arbeiten zeigt sich auch in 
der späten Verleihung des Nobelpreises (1953). Ein wichtiger Beitrag zur Anerkennung 
der Modellvorstellung Staudingers ist dem österreichischen Physikochemiker Hermann 
MARK (geb.1895, konnte 1922 die Faserstruktur der Zellulose durch Röntgenstruktur-
analyse nachweisen. 1932-1938 Professor an der Universität Wien, anschließend in 
Kanada und den USA) zu verdanken. Er entwickelte Meßmethoden, die quantitative 
Aussagen über die Makromoleküle (Molekülgröße, Molekülform) ermöglichten, und 
öffnete damit den Weg zu praktischen Anwendungen. Durch Variation der niedermole-
kularen Monomere und Erforschung geeigneter Verknüpfungsreaktionen wurde die 
Herstellung einer fast unbegrenzten Zahl neuer Werkstoffe möglich. Während des ers-
ten und zweiten Weltkriegs wurden Kunststoffe als minderwertiger Ersatz entwickelt, 
doch spätestens seit der Entwicklung des Nylons durch CAROTHERS in den USA wurde 
deutlich, dass Kunststoffe den Naturstoffen in ihren Eigenschaften überlegen sein kön-
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nen. Durch gezielte Syntheseverfahren und durch Kombination mit anorganischen 
Stoffen lassen sich heute Kunststoffe mit unterschiedlichsten Eigenschaften herstellen. 
3.2 GESCHICHTE DES KOMMERZIELLEN POLYÄTHYLENS 
Kommerziell wurde Polyäthylen erstmals in den späten 30iger Jahren des 20. Jahr-
hunderts hergestellt. Imperial Chemical Industries (ICI) in Großbritannien gewann es 
durch die Polymerisation von Äthylen bei hohen Umgebungsdrücken und hohen Tem-
peraturen bei der Anwesenheit von Sauerstoff als Katalysator. Dieses Polyäthylen ver-
fügte über eine Reihe von Unzulänglichkeiten innerhalb der Struktur der Polymerketten 
mit einer hohen Anzahl von Verzweigungen (15-30 auf 1.000 Kohlenstoffatome). Da-
durch erreichte man nur einen geringen Kristallinitätsgrad (vgl. Abschnitt 3.6.1.2) und 
eine geringe Materialdichte von 0,915-0,930 g/cm³. Folglich ist dieses Polymer bekannt 
unter dem Namen Low density Polyethylene (LDPE). 
Forscher von DU PONT de Nemours (USA) entwickelten das erste beinahe komplett 
lineare Polyäthylen (0,8 Verzweigungen auf 1.000 Kohlenstoffatome) mit einer Dichte 
von 0,955 g/cm³. Kommerziell war es jedoch nicht verwendbar, da der Polymerisati-
onsprozess im industriellen Rahmen nicht zu realisieren war. In den frühen fünfziger 
Jahren entdeckten Ziegler et al. ein höhermolekulares Polyäthylen. Etwa zeitgleich 
dazu perfektionierten Forscher von Phillips Petroleum Company (USA) sowie Standard 
Oil of Indiana (USA) einen Polyäthylen-Polymerisationsprozess bei niedrigem Druck 
und geringen Temperaturen, indem sie dazu als Katalysator die Reduktion von Metall-
oxiden benutzten. Dadurch erhielten sie ein Polyäthylen mit einer Dichte im Bereich 
von 0,960-0,970 g/cm³, welches als High Density Polyethylene (HDPE) bezeichnet 
wurde und über eine Molekülmasse von 30.000-45.000 amu (atomic mass unit, vgl. 
Abschnitt 3.6.1.1) verfügt.  
Durch die Verwendung sehr reiner Äthylenmonomere wird in einem Polymerisations-
prozess High Molecular Weight Polyethylene (HMWPE) mit einer Molekülmasse von 
5000.000-1.000.000 amu gewonnen. Bei einer Molekularmasse oberhalb von 
1.000.000 amu spricht man dann von Ultra High Molecular Weight Polyethylene 
(UHMWPE).  
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3.3 ORTHOPÄDISCH EINGESETZTES POLYÄTHYLEN 
Sir John CHARNLEY benutzte Polyäthylen in der prothetischen Chirurgie erstmals 1962. 
Seit dem Ende der fünfziger Jahre benutzte Charnley als Acetabulumkomponente für 
einen künstlichen Hüftgelenkersatz Polytetrafluoroethylen (PTFE, besser bekannt unter 
dem Namen Teflon), dessen Biokompatibilität er an sich selbst untersuchte, indem er 
ein Stück PTFE in seinen Oberschenkel einpflanzte und die Reaktion abwartete. Be-
reits 1962 jedoch zeigte implantiertes PTFE massiven Verschleiß und dadurch beding-
te Osteolysen. Mehr zufällig war es ein Vertreter für mechanische Komponenten, der 
bei einem Besuch an CHARNLEYS Krankenhaus den Einsatz von Polyäthylen, im spe-
ziellen von HDPE, vorschlug, ohne eine Idee davon zu haben, wie man dieses benut-
zen könnte. Anschließende Testungen brachten jedoch derart erfreuliche Ergebnisse, 
dass das Polyäthylen Einzug in die orthopädische Prothetik hielt. 
Sir JOHN CHARNLEY benutzte für seine ersten Acetabulumkomponenten RCH 1000. 
Dies war der erste von Hoechst benutzte Handelsname für UHMWPE (Ruhr Chemie 
AG Oberhausen).  
Praktisch den gesamten Bedarf des in Europa für den orthopädischen Bereich genutz-
ten Polyäthylens deckt Hoechst. Derzeit sind dies rund 600 bis 700 Tonnen UHMWPE, 
ein Anteil von weniger als 2% der gesamten Hoechst UHMWPE Produktion.  
Bis zum Jahr 1995 vertrieb Hoechst sein Polyäthylen unter dem Namen Chirulen GUR 
412 und GUR 415. Das Akronym „GUR“ steht als Abkürzung für „granular“, „UHMW-
PE“ und „Ruhrchemie“.  
Heute gilt als allgemeine Klassifikation die Buchstabenkombination HP (Hoechst Poly-
äthylen), gefolgt von einer vierstelligen Zahlenkombination. Die erste Ziffer beschreibt 
das Herkunftsland (0 = Deutschland, 1 = USA), die zweite Ziffer gibt Auskunft über die 
Anwesenheit von Calciumstearat (0 = nicht vorhanden, 1 = vorhanden), die dritte Ziffer 
gibt Auskunft über die Molekularmasse in amu (z.B. 2 = 2 Millionen, 4 = 4 Millionen). 
Ziffer vier steht für die internationale Codierung des Herstellers. So hat beispielsweise 
HP 1040 die Eigenschaften calciumstearatfreies, in den USA produziertes UHMWPE 
mit einer Molekularmasse von 4.000.000 amu.  
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Tabelle 3.1: Physikalische und mechanische Eigenschaften von Chirulen 
GUR 412® 
Eigenschaften Chirulen GUR 412 
Dichte (g/cm³) 0.94 
Molekulargewicht (106 g /mol ) 3.5–4 
Streckspannung (MPa) 22 
Maximale Zugfestigkeit (MPa) 41 
Ausdehnung bis zum Riss (%) 800 
 
3.3.1 KOHLEFASERVERSTÄRKTES UHMWPE (POLY II) 
Im Laufe der Zeit wurde eine Vielzahl veränderter Polyäthylene für den klinischen 
Gebrauch getestet. Jedoch war das klinische Resultat meist nicht besser als das des 
konventionellen UHMWPE.  
Während der siebziger Jahre modifizierte man die Eigenschaften des UHMWPE durch 
das Hinzufügen von Kohlenstofffasern in die Polyäthylenmatrix. Es entstand das kohle-
faserverstärkte Poly II. Hergestellt unter der Annahme, den E-Modul und die maxi-
male Zugfestigkeit zu erhöhen, erwartete man von Poly II eine größere Dauerbe-
ständigkeit. Es zeigte sich eine bis 25% höhere Belastbarkeit, die jedoch in Untersu-
chungen von MCKELLOP höhere Verschleißraten als für herkömmliches UHMWPE 
auswiesen. Zudem erzeugten an die Oberfläche tretende Kohlestofffasern ausgeprägte 
Verschleißerscheinungen des Metalls [59, 60]. Bei Revisionseingriffen zeigten sich 
dann die gesamte Gelenkkapsel und das umgebende Gewebe durch den Kohlenstoff 
schwarz gefärbt. Um das schlechte klinische Ergebnis von Poly II zu erklären, unter-
nahm man im folgenden Untersuchungen zum Rissverhalten am Material und es zeigte 
sich eine sehr rasche (bis achtfach schnellere) Ausbreitung von Rissen innerhalb der 
Materials. 
3.3.2 HYLAMER UND HYLAMER-M 
1991 wurde durch Du Pont Hylamer eingeführt. Dabei handelt es sich um ein unter 
hohen Temperaturen isostatisch gepresstes UHMWPE, das mikrostrukturell über einen 
hohen Anteil kristalliner Formationen (65-71% kristalliner Anteil) und 200-500 nm dicke 
Lamellen verfügt. Konventionelles UHMWPE zeigt Lamellen einer Dicke von 10-50 nm 
und einen kristallinen Anteil von 50-55%. Durch unterschiedliche physikalische Einflüs-
se nach der Herstellung (Hitzeeinfluss, Druck, Abkühldauer) erhielt man als Acetabu-
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lumkomponente alloplastischer Hüftgelenke Hylamer und als tibiale Gleitkomponente 
künstlicher Kniegelenke Hylamer-M. 
Neben einer höheren Dichte und Kristallinität verfügt Hylamer über eine größere ma-
ximale Reißfestigkeit sowie einen doppelt so hohen Elastizitätsmodul als herkömmli-
ches GUR 415. Darüber hinaus zeigten Hylamer und Hylamer-M in Testversuchen 
deutlich geringer ausgeprägte Ermüdungsbrüche [61]. 
Wiederum waren es MCKELLOP et al. (1992), die mittels eines Hüftgelenksimulators 
nach 4 Millionen Belastungszyklen keine signifikanten Differenzen im Verschleißverhal-
ten von herkömmlichem UHMWPE zu Hylamer fanden [62]. 
Verschiedene klinische Untersuchungen zeigen sehr gemischte Ergebnisse bezüglich 
des klinischen Einsatzes von Hylamer. Es zeigten sich Spannweiten von „erheblich 
größeren Verschleißraten“ über „vergleichbare Verschleißraten“ bis hin zu „verbesser-
ten Verschleißbeständigkeiten“ [63, 64, 65, 66, 67, 68, 69, 70]. Jedoch arbeiteten all 
diese Studien mit γ-sterilisiertem Hylamer. Neuerdings bevorzugt man allerdings 
Niedrigtemperatur-Plasmagassterilisation. Auswirkungen dieser veränderten Sterilisati-
onsmethode auf das klinische Ergebnis müssen aber noch in klinischen Test erforscht 
werden.  
Tabelle 3.2: Ausgewählte Eigenschaften von unsterilisiertem, ramextrudiertem UHMWPE 
 GUR 415 GUR 412 Hylamer Hylamer-M 
Kristallinität (%) 50  68 57 
Dichte (kg/m³) 935  956 947 
Schmelzpunkt (°C) 135  149 147 
Max. Reißfestigkeit (MPa) 33,8 30,4 40,7 37,9 
Reißdehnung 330 332 340 380 
Oxidationsindex 1580  1250 1250 
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3.4 POLYÄTHYLEN UND SEINE ABKÖMMLINGE 
Alle bisher in der Endoprothetik verwendeten Kunststoffe zeigen Vor- und Nachteile 
auf. Tabelle 3.3 fasst diese zusammen. 
Tabelle 3.3: Vor- und Nachteile verschiedener Materialien: Polyäthylen und seine Abkömmlinge [71]. 
 Vorteile Nachteile 
Polyäthylen Geringe biologische und chemische 
Reaktivität 
Hohe Abriebfestigkeit im Gegensatz 
zu Teflon, schlagfest, zähe Kanten, 
kein Abplatzen 
Verformungen teilweise reversibel 
Hervorragende Langzeitresultate in 
klinischen Studien 
Osteolysen durch Partikel 
Alterungsprozess des PE beschleu-
nigt durch Gammasterilisation (relati-
viert durch moderne Sterilisationsver-
fahren) 
Poly II Im Labor: 
erhöhte Abriebfestigkeit 
Klinisch Diskrepanz zu Labor 
Reduzierte Ermüdungsfestigkeit und 
Zugfestigkeit, rasche Ausbreitung von 
Rissen 
Hitzegeform-
tes UHMWPE 
Perfekte Oberfläche Reduzierte Ermüdungsfestigkeit und 
Zugfestigkeit 
Grobschollige Delamination der Ober-
flächenschicht 
Hylamer 
 
Im Labor hohe Abriebfestigkeit mit 
damaligen Simulatoren 
Im klinischen Gebrauch erhöhter Ver-
schleiß 
Crosslink-
Polyäthylen 
Im Labor praktisch kein Abrieb Klinische mittel- und langfristige Da-
ten fehlen 
 
3.5 HERSTELLUNG UND POLYMERE STRUKTUR 
Kunststoffe bestehen im Wesentlichen aus organischen Stoffen, d.h. an ihrem Aufbau 
sind hauptsächlich die Elemente C, H und O beteiligt. Rohstoffbasis für die hier be-
sprochenen Kunststoffe sind Erdöl, Erdgas und Kohle. Die einfachsten organischen 
Verbindungen sind in Abbildung 3.1 dargestellt.  
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Abbildung 3.1: Kohlenwasserstoffe 
Kohlenstoffatome sind in der Lage, sich durch Verbindungen aneinander zu reihen. 
Findet diese Verbindung in Form einer Aneinanderreihung oder Kette statt, so werden 
die entstehenden Makromoleküle als linear oder aliphatisch bezeichnet. Neben dem 
kettenförmigen Aufbau gibt es auch verzweigte Kohlenwasserstoffe, die als Isoverbin-
dungen bezeichnet werden und die ringförmigen Verbindungen, die als aromatisch 
bezeichnet werden. Ausgangsstoffe niedermolekularer Art werden als Monomere be-
zeichnet. Reaktionsfähige Monomere enthalten Mehrfachbindungen, die aufgespalten 
werden können und eine Verknüpfung mit anderen Molekülen ermöglichen. Das Er-
gebnis einer solchen Verknüpfung bezeichnet man als Polymer. 
Bei der Polymerisation werden reaktionsfähige Monomere aus Kohlenwasserstoffen 
ohne Abspaltung von Nebenprodukten zu Makromolekülen (Polymeren) gleicher che-
mischer Zusammensetzung verknüpft. Der Vorgang beginnt durch ein Aufbrechen der 
Mehrfachbindungen der Monomere durch thermische   oder photochemische Katalysa-
toren, bzw. durch Zusatz von Initiatoren und Härtern.  Der Polymerisationsprozess wird 
am Beispiel des Polyäthylens gezeigt: Ausgangsstoff ist Äthylen C2H4, dessen           
C-Atome durch Aufspalten der Doppelbindungen freie Valenzen erhalten. Durch Absät-
tigen der freien Valenzen verbinden sich die monomeren Bausteine zu linearen Mole-
külketten. Die Polymerisation gleicher Grundbausteine wird als Isopolymerisation be-
zeichnet (Polyäthylen PE, Polystyrol PS, Polyvinylchlorid PVC). Verwendet man zwei 
oder mehr verschiedene Monomere, so liegt eine Mischpolymerisation oder Copolyme-
risation vor. 
H H H H H H H H
C C C C H C C C C H
H H H H H H H H
Ethylen monomerer Baustein Polymer
~~~)CH(CH~~~  CHCHn n2222 −→=
 
Abbildung 3.2: Polymerisation am Beispiel von Polyäthylen 
38  Polyäthylen als tribologische Gleitflächen-komponente im künstlichen Kniegelenk 
Die Polymerisationsreaktion wird durch Zugabe von Radikalen oder anderen Substan-
zen abgebrochen. Die zugegebenen Radikale sättigen die noch freien Bindungen ab 
und verhindern so eine weitere Verknüpfung der Moleküle. 
Der Name Polyäthylen spiegelt eine große Anzahl polymerer Materialien wider, die alle 
aus derselben strukturellen Einheit aufgebaut sind, sich aber durch unterschiedliche 
Kettenlänge sowie deren Anordnung unterscheiden können. 
UHMWPE verlässt seinen Herstellungsort in Form eines Pulvers und kann nicht wie 
andere Polyäthylene (LDPE, HDPE etc.) durch Gießen weiterverarbeitet werden, da 
seine Viskosität im Bereich des Schmelzpunktes bei Temperaturen um 145° C auf-
grund der hohen Molekularmasse immer noch zu hoch ist.  
Zur Herstellung ultrahochmolekularen Polyäthylens wird zunächst UHMWPE als Pulver 
durch das sog. Ziegler-Verfahren gefertigt. In diesem Niederdruckverfahren wird Äthy-
len mittels Mischkatalysatoren bei 10-500 N/cm² Überdruck und Temperaturen von 20-
150 °C polymerisiert.  
Pressen oder Extrudieren sind die nun folgenden Verarbeitungsschritte. Bei der Ra-
mextrusion wird PE-Pulver portionsweise in den Zylinder des Ramextruders gefüllt und 
mit Hilfe eines Kolbens verdichtet. Der Durchtritt durch einen beheizten Abschnitt führt 
zur Plastifizierung, bevor das Polyäthylen am unbeheizten Ende des Zylinders austritt. 
Innerhalb dieses Prozesses kann es jedoch zu deutlichen Unterschieden im Moleku-
largewicht des Polyäthylens kommen, was die Abriebfestigkeit des Materials beeinflus-
sen kann.  
Die einzelnen Moleküle der Äthylenmonomere lagern sich im Prozess der Polymerisa-
tion aneinander und formen lineare Makromolekülketten, die durch die Gleichung in 
Abbildung 3.2 charakterisiert sind.  
Obwohl die Gleichung eine gerade Kette zeigt, sind auch Verzweigungen möglich. Die 
makromolekulare Struktur im Polyäthylen zeigt durch die Aggregation von Makromole-
külen eine sehr komplexe Struktur.  
Das Ziegler-Verfahren wird für orthopädische Produkte aktuell am häufigsten einge-
setzt. Einen Vorteil bilden sicherlich die geringen Kosten. 
Beim Press- oder Presssinterverfahren wird eine beheiz- und kühlbare Presse benutzt, 
in die Polyäthylenpulver  eingefüllt und unter einem Druck von etwa 1000 N/cm² 5-10 
min lang kalt verdichtet wird. Dabei wird die eingeschlossene Luft größtenteils evaku-
iert. Das Pulver polymerisiert anschließend bei einer Temperatur von 240 °C bei Drü-
cken zwischen 200 – 500 N/cm². 
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Den Anteil an Verzweigungen pro 1000 C-Atome der Hauptkette nennt man Verzwei-
gungsgrad. Der Verzweigungsgrad beeinflusst die Kristallinität, weil er das Volumen an 
zufällig geordneten Molekülen in den amorphen Regionen bestimmt. Ein hoher Ver-
zweigungsgrad resultiert in einer niedrigen Kristallinität. Die Molekülketten des HDPE 
enthalten nur sehr wenige Verzweigungen (bis 5/1000 C-Atome), man spricht deswe-
gen auch von Linear-Polyethylen. LDPE wird wegen seiner stark verzweigten Molekül-
ketten auch verzweigtes Polyäthylen genannt. 
Orthopädische Implantate aus Polyäthylen werden in der Hauptsache durch Fräsen 
aus einem so genannten Polyäthylenhalbzeug hergestellt. In zwei Arbeitsschritten wer-
den die Platten zunächst grob zugeschnitten, ehe das Implantat dann durch Präzisi-
onsfräsen aus der Halbzeuggrundlage hergestellt wird. 
JEROSCH et al. (1996) konnten eindeutige mikroskopische Unterschiede der    Oberflä-
chen zwischen gefrästen und gepressten Komponenten nachweisen [41]. Sie sehen 
die mikrostrukturellen Unebenheiten als Resultat unvollständiger Polymerisationsantei-
le an und machen sie für den initial hohen Abrieb von Polyäthylenkomponenten ver-
antwortlich. 
Unregelmäßige Oberfläche bei einem gefrästen 
UHMWPE-Implantat bei 500facher Vergrößerung im 
Rasterelektronenmikroskop 
Unregelmäßigkeiten eines UHMWPE-Implantates 
bei 100-facher Vergrößerung im Rasterelektronen-
mikroskop
 
Abbildung 3.3: Strukturelle Unterschiede verschiedener UHMWPE-Proben [41] 
3.6 MATERIALEIGENSCHAFTEN 
3.6.1 PHYSIKALISCHE EIGENSCHAFTEN 
Hauptkriterien zur Klassifikation der Polymere auf physikalischer Ebene sind auf der 
einen Seite das Molekulargewicht, auf der anderen Seite die kristalline Struktur. Die 
mechanischen Eigenschaften des Polyäthylens hängen maßgeblich von diesen beiden 
physiko-chemischen Charakteristika ab. 
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3.6.1.1 MOLEKULARGEWICHT 
Das Molekulargewicht, gemessen in amu (units of atomic mass), ist das Produkt der 
Molekülmasse der strukturellen Einheit, multipliziert mit dem Grad der Polymerisation n 
(vgl. Abbildung 3.2). Da n lediglich den durchschnittlichen Grad der Polymerisation 
darstellt, resultiert dadurch auch immer nur ein durchschnittliches Molekulargewicht. 
Das durchschnittliche Molekulargewicht einer Einkaufstüte aus Polyäthylen beträgt ca. 
56.000 amu. Das in der orthopädischen Prothetik verwandte Polyäthylen, UHMWPE, 
verfügt über einen Polymerisationsgrad von etwa 150.000 (verglichen mit 20.000), so 
dass ein durchschnittliches Molekulargewicht von etwa 4.000.000 amu resultiert. Dies 
entspricht etwa dem 72-fachen Molekulargewicht.  
3.6.1.2 STRUKTUR DER KUNSTSTOFFE 
Kunststoffe bestehen aus linearen, verzweigten oder räumlich vernetzten     Makromo-
lekülen. Die Einzelmonomere einer Molekülkette werden durch Hauptvalenzkräfte 
(chemische Bindungen) untereinander verknüpft, während der innere Zusammenhalt 
der Ketten und ihre Lage zueinander durch elektrostatische Oberflächenkräfte (VAN 
DER WAALS-Kräfte) und durch Dipol-Anziehungskräfte bewirkt wird. Die Ketten sind 
unregelmäßig, ineinander verknäuelt angeordnet. Diese „ideale Unordnung“ bezeichnet 
man als amorphe Struktur. Bei einigen Polymeren verlaufen die Ketten abschnittsweise 
parallel. Diese gerichtete Anordnung der Ketten kann durch plastisches Verformen 
unter Zugspannung (Recken) künstlich herbeigeführt werden. Dieser bereichsweise 
regelmäßige Aufbau wird als teilkristalline Struktur bezeichnet. Wegen ihres mecha-
nisch-thermischen Verhaltens werden Kunststoffe mit linearen oder verzweigten Mak-
romolekülen – amorpher oder teilkristalliner Struktur – als Thermoplaste (Plastomere) 
bezeichnet (Abbildung 3.4). Makromoleküle aus monomeren Bausteinen mit drei oder 
mehr freien Valenzen bilden nicht nur lineare Ketten, sondern auch Querverbindungen 
zwischen den Ketten aus, so dass ein räumlich vernetztes Maschenwerk entsteht. Der 
Zusammenhalt dieser Netze wird durch Hauptvalenzkräfte bewirkt, die bis zur Zerset-
zungstemperatur wirksam bleiben. Je nach der Maschenweite wird nach stark oder 
schwach vernetzter Struktur unterschieden.  Aufgrund ihres mechanisch-thermischen 
Verhaltens bezeichnet man schwach vernetzte Kunststoffe als Elastomere und stark 
vernetzte als Duromere (Duroplaste) (Abbildung 3.4). Thermoplaste besitzen je nach 
Festigkeitsgrad eine lineare oder verzweigte Molekülstruktur, aus der das thermische 
Verhalten resultiert. Sie sind bei Normaltemperaturen biegsam. Bei ca. 120-180°C 
werden die Thermoplaste zu einer pastösen/flüssigen Masse. Der Einsatztemperatur-
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bereich liegt bei den Elastomeren im Gegensatz zu den Duroplasten erheblich niedri-
ger.  
amorph teilkristallin
Thermoplaste Duroplaste Elastomere
 
Abbildung 3.4: Struktureller Aufbau der Kunststoffe 
Die Bindekräfte der Kettenmoleküle sind abhängig von der Temperatur, diese können 
sich daher bewegen. Ihre Bewegungsmöglichkeit richtet sich nach der Molekularstruk-
tur und der Höhe der Temperatur (Wärmeschwingungen). Das Temperaturverhalten 
der einzelnen Kunststoffgruppen ist unterschiedlich. 
Amorphe Thermoplaste befinden sich bei Zimmertemperatur im so genannten Glaszu-
stand, sie sind hart und spröde. In diesem Bereich ändern die einzelnen Kettenmolekü-
le ihren Winkel und/oder Abstand zueinander, der Vorgang ist reversibel. Man be-
zeichnet diesen Bereich als energie-elastischen Bereich. Mit zunehmender Temperatur 
werden die Bindekräfte zwi-
schen den Ketten kleiner, 
bis mit Erreichen der Glas-
übergangstemperatur, auch 
Einfrier- oder Erweichungs-
temperatur genannt, der 
Kunststoff seinen Zustand 
ändert und erweicht.  
Der Erweichungszustand ist 
durch einen deutlichen Ab-
fall der mechanischen Festigkeitseigenschaften gekennzeichnet. Bei weiterer Tempe-
ratursteigerung beginnt der amorphe Kunststoff aufgrund der zunehmenden Eigenbe-
wegung der Molekülketten zu fließen. Nach Überschreiten der Fließtemperatur geht der 
Kunststoff in eine zähflüssige Schmelze über und wird schließlich bei der Zersetzungs-
temperatur Tz zersetzt. Alle bis zur Zersetzungstemperatur durchlaufenen Aggregats-
zustände sind durch Abkühlen umkehrbar (reversibel), eine Eigenschaft, die bei der 
Abbildung 3.5: Molekülverband in Thermoplasten 
amorpher Molekülverband teilkristalliner Molekülverband
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Verarbeitung ausgenutzt wird. Hierbei ist zu beachten, dass eine niedrigere, aber lange 
Temperatureinwirkung den gleichen Effekt hat wie eine höhere, aber kurze Einwirkung. 
Teilkristalline Thermoplaste verhalten sich im Glaszustand ähnlich wie amorphe Ther-
moplaste. Der Temperaturbereich des Glaszustandes ist jedoch größer. Aufgrund des 
starken Zusammenhaltes der kristallinen Bereiche ist der Abfall der Festigkeitseigen-
schaften bei Erreichen des Erweichungspunktes nicht so ausgeprägt wie bei den a-
morphen Thermoplasten. Oberhalb des Erweichungspunktes ist der Kunststoff durch 
den Molekülzusammenhalt in den Kristalliten fest und formsteif, durch die Beweglich-
keit der amorphen Bereiche zugleich flexibel und zäh. Bei Erreichen der Kristallisati-
onstemperatur werden auch die kristallinen Bindungen gelöst, und der Kunststoff geht 
in den zähflüssigen Zustand und dann in die Zersetzung über. Auch hier sind alle Zu-
stände bis zur Zersetzung reversibel. 
Die Kristallinität polymerer Materialien (inklusive Polyäthylen), ist definiert als der pro-
zentuale Anteil der kristallinen Phase im gesamten Polymer.  
Bei Temperaturen oberhalb des Schmelzpunktes von Polyäthylen befinden sich des-
sen Monomere in einem sehr ungeordneten Zustand. Die Ketten variieren dabei in ih-
rer Länge und der Lage zueinander.  
Beim Abkühlen aus der sog. Schmelzphase ordnen sich die Polyäthylenketten durch 
Dipolbindungen oder VAN DER WAALS´SCHE Kräfte und bilden Kristallite, in denen die 
Dichte am größten ist. Kristallite sind strukturell weniger geordnet als Kristalle. Die 
Menge der gebildeten Kristallite hängt vornehmlich vom Druck und der Abkühlung ab. 
Dabei verbleibt der Anteil der Polyäthylenmonomere, der keine Kristallite ausbildet, in 
einem ungeordneten Verbund, den man als amorphen Anteil bezeichnet. 
Die kristalline Phase des UHMWPE besteht aus gefalteten Ketten aus Kohlenstoffato-
men in lamellärer Anordnung, typischerweise 10-50 nm dick und 10-50 µm lang 
(Abbildung 3.6). 
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2 cm = 1,4 µm 100 nmm 100 nmm
 
Abbildung 3.6: Transmissionselektronenmikroskopische Aufnahmen von UHMWPE zeigen die lamelläre Struktur des 
Polyäthylens [90] 
In der industriellen Produktion wird die kristalline Struktur des Polyäthylens durch Dich-
temessungen nach dem Standard ASTM D1505-98 bestimmt. Dies basiert auf der An-
nahme, dass orthorhombisch kristallisiertes Polyäthylen über eine Dichte von 
1,000g/cm³ verfügt, während die des amorphen Restanteils bei 0,855 g/cm³ liegt [72]. 
Der Kristallinitätsgrad des in der Endoprothetik verwendeten UHMWPE liegt in Berei-
chen zwischen 45 und 60%.  
Im Allgemeinen führt eine Erhöhung der Kristallinität zu einer erhöhten Sprödigkeit, 
einem höheren Elastizitätsmodul, einer höheren Zugfestigkeit und Härte sowie zu hö-
heren Kristallitschmelztemperaturen und höheren Dichten [73]. Mit steigender Kristalli-
nität nimmt nach GRÄFEN [73] gleichzeitig die Schlagzähigkeit und die Spannungsriss-
beständigkeit ab. 
3.6.2 CALCIUMSTEARAT 
Seit 1955 addiert Hoechst Calciumstearat zum UHMWPE. Als Additiv dient es dazu, 
verbliebene Katalysatorreste zu binden, die potentiell in Reaktion mit der Umgebung 
treten könnten. Darüber hinaus dient es als Schmiermittel. Hinzugefügtes Calciumstea-
rat umgibt dabei die UHMWPE-Partikel im Sinne einer Oberflächenbedeckung. Die 
Beimischung von Calciumstearat wird mit Vernetzungsdefekten im Polymer assoziiert 
und hat damit einen ausgeprägten Einfluss auf die maximale Zugfestigkeit, die Risshär-
te und das Ermüdungsverhalten von UHMWPE. Dies spielt eine wesentliche Rolle im 
Rahmen klinischer Langzeiterfolge von Polyäthyleninlays beim totalen Kniegelenker-
satz. Verschmelzungsdefekte und interne Mikrolücken im Polymer können nämlich 
lokal geringere Stresstoleranzen aufweisen und so die Bildung von Rissen beschleuni-
gen und einen daraus resultierenden Verschleißmechanismus initiieren.  
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SCHMIDT und HAMILTON (1996) fanden verminderten Verschleiß von calciumstearatfrei-
em PE, als sie in einem Hüftsimulator GUR 1020 mit GUR 1120 verglichen [74]. 
UHMWPE-Verschleiß im Hüftsimulator
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Abbildung 3.7: UHMWPE-Verschleiß im Hüftsimulator 
 
3.6.3 MECHANISCHE EIGENSCHAFTEN 
Die mechanischen Eigenschaften der Kunststoffe werden von der Molekularstruktur, 
der Temperatur sowie von der Belastungsart und -dauer beeinflusst. Gezielte Verände-
rungen der mechanischen Eigenschaften sind bei der Verarbeitung möglich. Dabei 
werden folgende Maßnahmen angewandt: 
a) Nachhärtung durch Wärmezufuhr zur Erhöhung des Vernetzungsgrades.  
b) Streckung von amorphen und teilkristallinen Thermoplasten bei der Formge-
bung führt zu einer Festigkeitssteigerung und Versteifung.  
c) Durch Weichmacher (schwer flüchtige Lösungsmittel) kann der Kunststoff 
gummi-elastisch eingestellt werden.  
d) Durch Füllstoffe können die mechanischen, thermischen, elektrischen und 
chemischen Eigenschaften verändert werden.  
e) Eine Festigkeitssteigerung ist durch Faserverstärkung (z.B. mit Glasfasern) zu 
erzielen. 
Abbildung 3.9 zeigt einige typische Spannungs-Dehnungs-Linien. Die hartelastischen 
Duromere besitzen einen deutlichen Hooke’schen Bereich. Die Linie c beschreibt einen 
verstreckbaren Thermoplast (der Hochpunkt kennzeichnet die Streckspannung), wäh-
rend Elastomere ein gummielastisches (d) Verhalten zeigen. Der Einfluss der Tempe-
ratur und der Geschwindigkeit auf das Prüfergebnis von Thermoplasten lässt sich ü-
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berschlägig angeben: tiefe Temperaturen führen zur Versprödung, hohe zur Verwei-
chung, eine hohe Geschwindigkeit der Beanspruchung oder der Verformung wirkt sich 
wie eine tiefe Prüftemperatur aus und umgekehrt. 
Nach DIN 53 455 gelten folgende Vereinbarungen und Begriffe: 
- Zugfestigkeit ist die Zugspannung bei Höchstkraft  
- Reißfestigkeit ist die Zugspannung im Augenblick des 
Reißens  
- Streckspannung ist die Zugspannung, bei der im Kraft-
Verlängerungs-Diagramm die Steigung der Kurve erstma-
lig gleich Null wird (beginnendes Verstrecken)  
 
Der E-Modul wird nach DIN 53 457 aus Zug-, Druck- oder Biegeversuchen ermittelt.  
E-Modul =
Spannungsänderung 
Dehnungsänderung 
 
Abbildung 3.8: Berechnung des E-Moduls 
Aufgrund des visko-elastischen Verhaltens der Kunststoffe kann der E-Modul – im Ge-
gensatz zu Metallen – nicht als Konstante angesehen werden. Seine Ermittlung erfolgt 
daher nur im Bereich sehr kleiner Verformungen (< 0,5%), in dem das Hooke’sche Ge-
setz gilt. 
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Abbildung 3.9: Spannungs-Dehnungskurven von Kunststoffen   
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Tabelle 3.4: Materialeigenschaften verschiedener Polyäthylene [75] 
Eigenschaften LDPE HDPE Orthopädisches 
UHMWPE 
Molekulargewicht (g/cm3) 20.000-600.000 < 450.000 2 – 10 Mio. 
Kristallinitätsgrad (%) 40 – 55 60 – 75 50 - 60 
Dichte (g/cm³) 0,91 – 0,930 0,945 – 0,965 0,927 – 0,944 
Schmelzpunkt (°C) 105 – 115 128 – 137 125 - 145 
Elastizitätsmodul (MPa) 100 – 500 400 – 1500 800 – 2700 
Zugfestigkeit (MPa) 10 27 41 
Ausdehnung bis zum Riss [%] 500 > 500 ca. 450 
Wasseraufnahme (23°C/50% 
rel. LF) [%] 
< 0,1 <0,1 0,01 
 
3.7 PHYSIKO-CHEMISCHE EINFLÜSSE AUF UHMWPE  
Immer dann, wenn Polyäthylen einer Energie ausgesetzt wird, die dazu in der Lage ist, 
die Bindungen innerhalb der Polymerkette zu lösen, kann es zu einer Aufspaltung der 
Ketten unter Bildung zweier freier Radikale kommen: 
~~~ (CH2 – CH2)n ~~~ 2 Radikale • CH2 ~~~
Energie
 
Gleichung 3.1: Aufspaltung einer Polymerkette durch Energie 
Die notwendige Energie kann unterschiedliche Ausgangspunkte haben: hochenergeti-
sche Photonen (UV-Strahlung, Röntgenstrahlung, Gammastrahlung, beschleunigte 
Elektronen), Hitze oder starke mechanische Belastung. Gleichung 3.1 zeigt, wie im 
Falle der Trennung der Bindung zweier Kohlenstoffatome die Polymerkette auseinan-
der bricht. Dieser Prozess wird als Verschleiß bezeichnet. Je nach physikalischer Ein-
flussnahme auf das Polyäthylen wird die Art des Verschleißes unterteilt in photochemi-
schen Verschleiß, Hitzeverschleiß, mechanischen oder hochenergetischen Verschleiß. 
Spielt Sauerstoff im Rahmen des Verschleißes eine Rolle, so spricht man von oxidati-
vem Verschleiß oder einfacher von einer Oxidation. Der Verschleißprozess verläuft in 
der Art einer Kettenreaktion: wenn es in Anwesenheit von Sauerstoff zu einer Oxidation 
des Materials kommt, so werden freie Radikale gebildet, die ihrerseits die Entstehung 
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von Hydroxyperoxiden initiieren. Dabei entstehen als Oxidationsprodukte Ketone, Ester 
und Säuren. 
Der Verschleißmechanismus der Polymere ist soweit bekannt, dass in der industriellen 
Herstellung stets Additive hinzugefügt werden, um das Material zu stabilisieren.  
Die Alterung des Polyäthylens ist vor allem nach einer Sterilisation durch Gammabe-
strahlung ein wesentlicher Faktor, der die Langzeitresultate des Werkstoffes beein-
flusst. Zuletzt hat man versucht, diese Selbstalterungsmechanismen durch Vorhersa-
ge-Modelle nachzubilden.  
UHMWPE + 
Gamma-Sterilisation
UHM PE + 
Gamma-Sterilisation
Bildung freier Radikale
Freisetzung von Wasserstoffgas
Bildung freier Radikale
Freisetzung von asserstoffgas
Andauern der ReaktionenAndauern der Reaktionen Beendigung der ReaktionenBeendigung der Reaktionen
Kettenbrüche dominierenKettenbrüche dominieren Crosslinking dominiertCrosslinking dominiert
Anhaltende ReaktivitätAnhaltende Reaktivität Stabiles MolekülStabiles Molekül
Anwesenheit von O2
Abwesenheit von O2, 
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Abbildung 3.10: Einfluss einer Gamma-Sterilisation mit/ohne Sauerstoff auf das "Aging" von 
UHMWPE 
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4 QUERVERNETZTES / CROSSLINKED UHMWPE  
Als semikristallines Polymer verfügt UHMWPE im natürlichen Zustand bereits über 
eine gewisse Anzahl von Quervernetzungen. Diese finden sich im amorphen Anteil des 
Werkstoffes dort, wo ungeordnete Ketten sich miteinander verheddern. Forschungen 
sind nun dahingehend ausgerichtet, die Anzahl dieser Quervernetzungen zu erhöhen 
und diese gleichzeitig zu festigen. Mittlerweile werden verschiedene Methoden dazu 
genutzt, um die Anzahl der Quervernetzungen zu erhöhen. SHEN et al. beschreiben ein 
Crosslinking auf chemische Weise mit Peroxiden [76], BRAGDON et al. berichten über 
eine Ionisation mit Elektronenbestrahlung [77], wiederum SHEN et al. beschreiben 
Crosslinking durch Gammastrahlung [78]. 
Seit Jahrzehnten nutzt man die Quervernetzung des Polyäthylens bereits zur Verbes-
serung der Abriebbeständigkeit vornehmlich im industriellen Anwendungsbereich. 
Während der letzten drei Jahre entwickelte man auch im Bereich orthopädischer An-
wendungen ein verstärktes Interesse am Quervernetzen zur Reduktion der Verschleiß-
rate.  
Der Grad der Quervernetzungen ist dabei abhängig von verschiedenen Parametern 
wie der Anzahl von Peroxiden im Polymer, der Dosis der applizieren Bestrahlung, und 
der Art und Weise, wie im Werkstoff Radikale eliminiert wurden (Glühen/Schmelzen) 
sowie der Umgebung, in der das Polyäthylen hergestellt wurde. 
Verschiedene Studien an Hüftgelenkssimulatoren zeigten ein verbessertes Verschleiß-
verhalten dieses quervernetzten Polyäthylens [79, 80].  
Jegliche ionisierende Strahlung einschließlich der Standarddosis von 25-40 kGy Gam-
mastrahlung für die Sterilisation von UHMWPE führt durch die Bildung freier Radikale 
zu Kettenbrüchen im Polymer. Manche dieser freien Radikale verbinden sich miteinan-
der und bilden so Quervernetzungen, während andere Radikale als hochreaktive Teil-
chen innerhalb der Struktur verbleiben. Bei einer Gammasterilisation von UHMWPE 
liegt dessen vernetzter Anteil bei ca. 80%, und steigt durch Quervernetzung auf 90-
100% bei einer Bestrahlungsdosis von 50kGy an.  
Beim Prozess des Crosslinkings wird Polyäthylen einer Energiequelle ausgesetzt, ent-
weder einem Elektronenstrahl, einer energiereichen Röntgenbestrahlung oder einem 
chemischen Prozess. Daraus resultieren Verbindungen zwischen den einzelnen Poly-
äthylenketten. Dies soll die Abriebfestigkeit besonders bei multidirektionalen Bewegun-
gen der Reibepartner erhöhen, wie sie besonders bei Hüftgelenken vorkommen. Die 
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Hypothese ist, dass damit die Partikelbelastung reduziert und die Osteolysen vermin-
dert werden. Dies soll die Langlebigkeit der Implantate erhöhen. Auf dem Markt befin-
den sich heute 4 Konkurrenzprodukte (Crossfire®/Howmedica, Longevity®/Zimmer, 
Durasul®/Sulzer und Marathon®/DePuy) [81]. Die modernen HCLPE (highly crosslin-
ked polyethylene) unterscheiden sich sicher von den früheren Materialien (Poly II, hit-
zeverformtes Polyäthylen und Hylamer), da die Materialeigenschaften von Polyäthylen 
signifikant verändert wurden, so dass für die Langlebigkeit nicht die Daten des her-
kömmlichen Polyäthylens zugrunde gelegt werden dürfen. Auch bestehen aktuell noch 
keine zuverlässigen klinischen Daten zu diesen neuen Materialien. Es fehlt bisher ein 
einheitliches, untereinander vergleichbares Testprotokoll. Entsprechend werden die 
vorläufigen Testresultate bisher noch kontrovers beurteilt [69].  
In der Literatur werden drei verschiedene quervernetzte Polyäthylene für die orthopädi-
sche Anwendung beschrieben. OONISHI implantierte mit 1000 kGy unter Luftumgebung 
γ-sterilisiertes UHMWPE [82]. Radiologische Verschleißmessungen zeigten durch-
schnittliche Ergebnisse von 0,072 bis 0,076 mm/Jahr gegenüber 0,098 bis 0,25 
mm/Jahr in der Kontrollgruppe.  
GROBELAAR et al. untersuchten UHMWPE, das in einer Umgebungsatmosphäre aus 
Stickstoff, Acetylen und Chlortrifluoräthylen quervernetzt wurde [83]. Die Nutzung die-
ser speziellen Umgebung steigerte die Effizienz des Quervernetzungsprozesses. Im 
Vergleich mit einer Bestrahlung in einer Sauerstoffumgebung zeigte sich ein gesteiger-
tes Verhältnis zwischen der Anzahl der gebildeten Quervernetzungen und den Ketten-
brüchen. Es zeigte sich ein um 30% verbessertes Verschleißverhalten des querver-
netzten Polyäthylens gegenüber herkömmlichem UHMWPE.  
WROBLEWSKI et al. untersuchten das klinische Ergebnis von silan-vernetztem HDPE 
(XLPE) [84]. Silan ist eine Silicium-Wasserstoff-Verbindung mit der allgemeinen Formel 
SinH2n+2. Unter Zumischung eines Silan-Vernetzungskatalysators erfolgt die Vernetzung 
unter einer Heißwasser-Druck-Behandlung durch die Bildung von Si-O-Si-
Brückenbindungen. 
Untersucht wurden 19 Hüften mit Nachkontrollzeiten von initial durchschnittlich 6, bei 
der späteren Kontrolle 10–11 Jahren. Bei der Art des Crosslinkings handelt es sich 
dabei aber nicht um eines der oben geschilderten, zurzeit kommerziell erhältlichen 
Produkte. Es zeigte sich im Ergebnis ein deutlich geringerer Verschleiß des XLPE in 
der Paarung mit Keramik als in der Paarung mit Metall.  
KURTZ et al. beobachteten, dass Crosslinking von Polyäthylenproben – egal, ob mittels 
Peroxidbildung oder durch Bestrahlung – keinen Einfluss auf die Bildung kristalliner 
Anteile im Polymer hatte. Demgegenüber jedoch stand die Erkenntnis, dass die Ver-
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netzung einen Einfluss auf die Ausrichtung der kristallinen Anteile innerhalb des Poly-
mers  hatte. Ihre gefundenen Ergebnisse unterstützen die Hypothese, dass Crosslin-
king von Polyäthylen die interlammeläre Kommunikation steigere und dadurch die Ver-
schleißbeständigkeit gegenüber multidirektionaler Belastung erhöhe. Ebenfalls bewirke 
die Quervernetzung innerhalb des UHMWPE eine Verminderung der Duktilität der Pro-
ben [85].  
Makro- und Mikrostruktur: Lamellen und amorphe Anteile
Fabrikneues Granulat
Amorphe Anteile
kristalline Anteile
Bestrahlungsquellen – Dosis-Rate
γ-Strahlen – Photonen- langsam Elektronenstrahl-Teilchen - schnell
Typischerweise 0,2 Mrad/min
20 Mrad in 16 Stunden
Typischerweise 50 Mrad/min
20 Mrad in 15 Sekunden
3
Eindringtiefe verschiedener Bestrahlungen
Gammastrahlung Elektronenstrahl
2 MeV 5 MeV 10 MeV
Zwei Haupt-Bestrahlungsfolgen
Kettenbrüche
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CH2
CH2CH2
CH2
CH2
R
R
R
R
Kettenstruktur Makromolekulare Struktur 
Freie Radikale
Semikristalline Struktur
CROSSLINKS
1 2
3 4
5
 
Abbildung 4.1: Crosslinking von UHMWPE, Mikrostruktur, Bestrahlungsverfahren, Eindringtiefe, Prozess des Crosslin-
kings (nach MURATOGLU [86]) 
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EDIDIN et al. unterteilen vernetztes UHMWPE zum einen in die Gruppe des geglühten, 
geschmolzenen UHMWPE, zum anderen in die unterhalb des Schmelzpunktes geglüh-
ten Polymere. Eine weitergehende Aufgliederung kann man darüber hinaus noch durch 
die Art des angewendeten Sterilisationsverfahrens, entweder Gamma-Sterilisation oder 
Elektronenstrahl-Sterilisation vornehmen. So kommen die Autoren zu dem Ergebnis, 
dass die mechanischen Eigenschaften quervernetzter Polyäthylene bei verschiedenen 
Prothesendesigns bis zu 50% variieren können [87]. Untersuchungen von drei ver-
schiedenen Proben quervernetzen Polyäthylens zeigten ein dem konventionellen 
UHMWPE vergleichbares Verschleißverhalten. Es zeigten sich vornehmlich die Phä-
nomene des adhäsiven und abrasiven Verschleißes sowie ein Dreikörperverschleiß. 
Die Autoren bestimmten ebenfalls die jährliche Abriebrate der Proben und verglichen 
diese mit der von WANG et al. [88] gemessenen Abriebrate von 10 µm/Jahr für quer-
vernetztes UHMWPE gegenüber 100 µm/Jahr für herkömmliches UHMWPE. Überein-
stimmend mit den Ergebnissen von WANG et al. bestimmten EDIDIN et al. eine jährliche 
Abriebrate von 9 µm/Jahr für Proben von quervernetztem  UHMWPE.  
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Tabelle 4.1: Zusammenfassung der Herstellungsprozesse, das Einführungsjahr des Produktes und dessen relative 
Quervernetzung, das Vorhandensein von freien Radikalen und der Oxidationswahrscheinlichkeit [89] 
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5 STERILISATION VON POLYÄTHYLEN 
Eine wichtige Anforderung an medizinische Biomaterialien ist die Sterilisierbarkeit der 
Werkstoffe und Bauteile. Als grundlegende Voraussetzung für den Erfolg der Sterilisa-
tion ist daher notwendig, dass der Prozess die Werkstoffeigenschaften nicht oder nur 
derart verändert, dass die Biokompatibilität und Biofunktionalität weiterhin erhalten 
bleiben.  
Neben herstellungsbedingten Faktoren hat daher auch die Art der Sterilisation einen 
entscheidenden Einfluss auf die Qualität der Polyäthylenkomponenten. Für jeden 
Werkstoff bedarf es einer geeigneten Sterilisationstechnik. Für polymere Biomaterialen, 
die im Bereich der Knieendoprothetik Verwendung finden, sind dies zum einen Hitze-
sterilisationsverfahren, zum anderen Kaltsterilisationsverfahren.  
UHMWPE-WerkstoffUH PE- erkstoff
• Gassterilisationsverfahren
- Äthylenoxid
- Formaldehyd
• Ionisierende Strahlung
- beschleunigte Elektronen
- UV-Strahlung
- Gammastrahlen
• Gassterilisationsverfahren
- Äthylenoxid
- For aldehyd
• Ionisierende Strahlung
- beschleunigte Elektronen
- UV-Strahlung
- Ga astrahlen
• Dampfsterilisation
• Heißluftsterilisation
• Da pfsterilisation
• Heißluftsterilisation
HitzesterilisationsverfahrenHitzesterilisationsverfahren KaltsterilisationsverfahrenKaltsterilisationsverfahren
 
Abbildung 5.1: Sterilisationsverfahren für Polyäthylen-Werkstoffe [75] 
Bisher wurden die meisten Implantate mit einer Co-60-Quelle mit einer Dosis von 2,5-4 
Mrad bestrahlt. Durch diese Gamma- (γ) Bestrahlung kann es zu einer Polymerketten-
aufspaltung mit der Bildung freier Radikale kommen. Je nach Sterilisationsverfahren 
kommt es zu unterschiedlichen Einflüssen bei den Faktoren Rissdehnung, Härte und 
Streckspannung. Eine Nachoxidation kann ebenfalls mehrere Monate lang andauern.  
Seit 1998 dominieren die γ-Sterilisation in sauerstoffreduzierter Umgebung oder eine 
Sterilisation ohne ionisierende Strahlung mittels Äthylenoxid oder Plasmagas.  
Kürzlich erst wurde die Sterilisation durch beschleunigte Elektronen vorgestellt. 
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Tabelle 5.1: Vergleich der Sterilisationsmethoden verschiedener US-Hersteller (Stand: Frühjahr 
1998) [90] 
Hersteller Sterilisationsmethode 
Biomet Gamma-Strahlung in einer Umgebung mit geringer Sauer-
stoffkonzentration 
DePuy Niedrigtemperatur Plasmagassterilisation  
Gamma-Strahlung in Stickstoff 
Howmedica Gamma-Strahlung in Stickstoff 
Johnson & Johnson Professio-
nal 
Gamma-Strahlung in einer Vakuum-Umgebung 
Stryker Osteonics Gamma-Strahlung in Stickstoff 
Smith & Nephew Äthylenoxid-Gas 
Sulzer Orthopaedics Gamma-Strahlung in einer Umgebung mit geringer Sauer-
stoffkonzentration 
Wright Medical Äthylenoxid-Gas 
Zimmer Äthylenoxid-Gas, Gamma-Strahlung in Stickstoff, Gamma-
Strahlung in einer Umgebung mit geringer Sauerstoffkon-
zentration 
 
Tabelle 5.1 zeigt die Hauptsterilisationsmechanismen führender US-amerikanischer 
Hersteller von orthopädisch eingesetzten UHMWPE-Komponenten. Gleichzeitig lässt 
die Tabelle erkennen, dass eine Sterilisation mittels γ-Strahlung unter Luftumgebung 
nicht mehr zeitgemäß ist. 
5.1 HITZESTERILISATIONSVERFAHREN 
5.1.1 DAMPFSTERILISATION 
Die Dampfsterilisation findet unter Überdruck-Bedingungen bei mindestens 115 °C 
statt. Die DIN-Norm 58946 regelt Reinheit, maximalen Ionengehalt des Dampfes sowie 
Anzahl und Anordnung der Bioindikatoren. Bei thermisch empfindlichen Polymeren 
wird die Prozesstemperatur entsprechend herabgesetzt [75]. 
5.1.2 HEIßLUFTSTERILISATION 
Unter Verwendung trockener Hitze wird das Werkstück bei 160 °C sterilisiert, ohne 
dabei aber die Effizienz einer Dampfsterilisation zu erreichen. Daher sind hierbei höhe-
re Temperaturen und längere Einwirkzeiten notwendig. Polymere Werkstoffe sind somit 
von vorne herein weniger gut mit dieser Methode zu sterilisieren. 
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5.2 KALTSTERILISATIONSVERFAHREN 
5.2.1 GASSTERILISATION 
Bei der Gassterilisation erfolgt die Behandlung des Werkstoffes mit einem mikrobiziden 
Gas oder Gasgemisch. Bei der Sterilisation mit Äthylenoxid sind es vor allem die Ge-
fährlichkeit in der Handhabung und die lange Desorptionszeit, der besondere Beach-
tung geschenkt werden müssen. 
5.2.1.1 STERILISATION MITTELS ÄTHYLENOXID 
Bei der Sterilisation mit Äthylenoxid unter Vakuumbedingungen wird die zu sterilisie-
rende UHMWPE-Komponente so lange innerhalb des Gases belassen, bis das Äthy-
lenoxid in die Prothesenkomponente diffundiert ist.  
Wichtige Parameter sind hierbei die Konzentration des Äthylenoxids, die Temperatur, 
die Expositionsdauer und der Grad des Vakuums.  
Äthylenoxid ist unter Normalbedingungen ein farbloses, süßlich riechendes Gas. Es ist 
toxisch, reizend, karzinogen und hochentzündlich. Es hat starke mikrobizide, fungizide, 
viruzide und sporizide Wirkung [75].  
Bei der Sterilisation wird das Polyäthylen dem Gas in einem geschlossenen System 
ausgesetzt. Das Äthylenoxid diffundiert dabei sehr langsam in das Polymer. Die Ein-
wirkzeit liegt bei einer Temperatur von 55°C und einer Gaskonzentration von 1200 mg/l 
zwischen 45 und 60 min. Wichtig ist eine völlige Befreiung der Prothesenkomponenten 
von Äthylenoxid nach erfolgter Sterilisation. Dies geschieht über einen Zeitraum von 
12-18 Stunden. 
Ursprünglich ging man davon aus, dass die Sterilisation mittels Äthylenoxid ohne direk-
te chemische Reaktion zwischen dem Polyäthylen und dem Gas stattfindet. Mittlerweile 
geht man davon aus, dass Äthylenoxid durch im UHMWPE anwesende Feuchtigkeit 
mit diesem reagiert. Unterbunden wird dies nun dadurch, dass man die Feuchtigkeit 
des Sterilisationsprozesses gezielt kontrolliert. Aufgrund mutagener und karzinogener 
Eigenschaften des Äthylenoxids darf eine Polyäthylenkomponente nicht mehr als 
2 ppm des Gases enthalten. Obwohl diese Form der Sterilisation einfach und kosten-
günstig ist, ist ihr Anteil von beinahe 95 % auf nur noch 10-15 % reduziert worden.  
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5.2.1.2 PLASMAGASSTERILISATION 
Eine Plasmagassterilisation beruht auf dem Prinzip, dass ionisiertes Gas biologische 
Organismen auf der UHMWPE-Oberfläche abtötet [91].  
Das Verfahren nutzt den Synergismus zwischen Wasserstoffperoxid und Niedertempe-
ratur-Plasma zur schnellen, wirksamen Abtötung aller Mikroorganismen. Dabei ver-
dampft Wasserstoffperoxid im Vakuum und wird durch Hochfrequenz zur Bildung von 
Plasma angeregt. In dieser Phase bilden sich aktive Spezies, die Mikroorganismen 
wirksam inaktivieren und dann zu Wasser und Sauerstoff rekombinieren. Die Sterilisa-
tion wird bei diesem Verfahren ohne toxische Beiprodukte erreicht – in kurzer Prozess-
zeit und bei einer Temperatur um 40 °C. 
Jüngste Untersuchungen zeigten, dass eine Niedrigtemperatur-Plasmagassterilisation 
physikalische, chemische oder mechanische Eigenschaften des UHMWPE nicht we-
sentlich beeinflusst [92]. Verglichen mit einer Äthylenoxidsterilisation zeigt sich bei der 
Plasmagassterilisation ein deutlich geringerer Zeitaufwand.  Der fehlende Einfluss auf 
die Struktur des UHMWPE hat jedoch zur Folge, dass durch eine Plasmagassterilisati-
on lediglich die Keime abgetötet werden. Die Verschleißeigenschaften werden durch 
fehlende mikro-strukturelle Auswirkungen nicht positiv verändert.  
5.2.2 STERILISATION MIT IONISIERENDER BESTRAHLUNG 
5.2.2.1 GAMMASTRAHLUNG 
In den USA wurden schätzungsweise 2 Millionen unter Umgebungssauerstoff 
γ-sterilisierte UHMWPE-Komponenten alleine in den Jahren 1980 bis 1989 eingebaut. 
Weitere 2 Millionen Implantate wurden in den Jahren 1990-95 mit identischer Sterilisa-
tionstechnik behandelt und implantiert.  
Die Polyäthylenkomponenten werden durch Gammastrahlung sterilisiert, die beim Zer-
fall des Radioisotops 60Co frei wird.  
In der Hauptsache sind es drei Interaktionsmechanismen zwischen elektromagneti-
scher Strahlung und dem Material: a) photoelektrische Absorption, b) Compton-Effekt, 
c) Paarbildung.  
Eine Sterilisation mittels γ-Bestrahlung in einer inerten Stickstoffumgebung vermeidet 
eine zusätzliche Oxidation. Entstehende Radikale verbinden sich unter der Bildung von 
Quervernetzungen.  
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Bei einer Sterilisation unter Luftsauerstoff kommt es vornehmlich zu Kettenbrüchen 
innerhalb des Polymers, während in einer Stickstoff Umgebung hauptsächlich eine 
Quervernetzung innerhalb der Polyäthylenstruktur erfolgt [93]. 
Gamma-
Strahlung
PE-Moleküle
Crosslinking / Quervernetzen
Schematische Darstellung des 
Bestrahlungsprozesses
Schematische Darstellung der 
Crosslinked-Struktur  
Abbildung 5.2: Einfluss der Gamma-Bestrahlung auf den Verzweigungsgrad des Polyäthylens 
Kettenbrüche innerhalb des Polymers führen dazu, dass sich die kürzeren Ketten ein-
facher aneinander lagern können um so zu einer höheren Kristallinität und Dichte zu 
führen. Zusätzlich führt eine Aufnahme von Sauerstoff in das Polymer als reaktions-
freudiges Element zu einer Reaktion mit den durch die Sterilisation freiwerdenden Ra-
dikalen. Im Rahmen einer sich wiederholenden Reaktion zwischen dem Sauerstoff und 
den Radikalen kommt es zu vermehrten Veränderungen in der Molekularstruktur des 
Polyäthylens. Letztendlich führt dies zu einer Versprödung und einer beschleunigten 
Alterung des Materials. 
Aus einer 60Co-Quelle wird Gammastrahlung einer Energie von 1,17 und 1,33 MeV 
emittiert. Dies entspricht etwa der fünffachen Energie einer durchschnittlichen Kohlen-
stoffbindung innerhalb des Polyäthylens. Die Dosis der emittierten Gammastrahlung 
liegt bei 25-35 kGy und bewirkt neben der Sterilisation des Polyäthylens auch eine zu-
nehmende Quervernetzung im UHMWPE. Dies führt zu einer verbesserten Verschleiß-
beständigkeit des Polyäthylens. 
5.2.2.2 BESCHLEUNIGTE ELEKTRONEN 
Das Grundprinzip eines Elektronenbeschleunigers ist mit dem Aufbau einer Braun -
schen Röhre vergleichbar. Die beheizte Glühkathode emittiert Elektronen, die in einem 
hohen elektrischen Feld beschleunigt werden. Die Geschwindigkeit bzw. die Energie 
der Elektronen ist von der anliegenden Spannung zwischen der Glühkathode und der 
Anode (Erdpotenzial) abhängig. Die Beschleunigung der Elektronen erfolgt in einem 
Hochvakuum. In einem magnetischen Wechselfeld wird schließlich der Elektronen-
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strahl so abgelenkt, dass er am Ende des Scanhorns als aufgefächerter Elektronen-
strahl auf das zu bestrahlende Polyäthylen trifft. 
Bei der Penetration des Zielobjektes verlieren die beschleunigten Elektronen ihre    
Energie. Dies geschieht entweder durch eine Kollision, bei der die Energie an die    
Elektronen des Zielmaterials abgegeben wird oder aber dadurch, dass die kinetische 
Energie der Elektronen in Röntgenstrahlung umgewandelt wird, die dann an die Um-
gebung abgegeben wird.  
Verglichen mit der γ-Sterilisation erweist sich eine Sterilisation mittels beschleunigter 
Elektronen als effizienter, weil es bei geringerer Dosis zu einer ausgeprägteren Interak-
tion zwischen der Elektronenstrahlung und dem UHMWPE-Material kommt.  
5.3 STERILISATIONSPROZESSKONTROLLE 
Eine Kontrolle des Sterilisationsergebnisses erfolgt beispielsweise mittels einer Wachs-
tumskontrolle der abzutötenden Mikroorganismen. Zeigen diese nach erfolgter Sterili-
sation weiterhin ein koloniebildendes Wachstum, so liegt die Annahme nahe, dass der 
Sterilisationsprozess nicht alle Organismen abzutöten vermag. 
Eine weitere Möglichkeit besteht in der Bestimmung der LD10-Dosis. Sie entspricht der 
Dosis verabreichter Strahlung, die notwendig ist, um eine Population von Mikroorga-
nismen auf 10% ihrer ursprünglichen Größe zu reduzieren.  
Neben den Fähigkeiten der Mikroorganismen, auf den angewandten Sterilisationspro-
zess unterschiedlich zu reagieren, spielen die Umgebungseigenschaften des Sterilisa-
tionsprozesses eine entscheidende Rolle. Hier sind neben dem Sauerstoffgehalt die 
Umgebungsfeuchtigkeit und die Temperatur entscheidende Einflussgrößen.  
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Abbildung 5.3: Verschleiß von sterilisiertem PE im Simulator [94] 
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Bisher gibt es lediglich für eine Sterilisation mittels Äthylenoxid eine standardisierte 
Mikroorganismenpopulation zur Effektivitätskontrolle der angewandten Sterilisation. Im 
Falle einer Hochdosis-Strahlensterilisation erfolgt bisher keine standardisierte Kontrolle 
mittels einer Musterpopulation von Mikroorganismen.  
Tabelle 5.2: Vergleich verschiedener Sterilisationstechniken [95] 
Sterilisationsagens Äthylenoxid Gammastrahlung Elektronenbeschleu-
nigung 
Sterilisationsprozess Chemische Reaktion Material-Photon-
Interaktion 
Material-Elektron-
Interaktion 
Angriffspunkt Nur an der Oberfläche, 
dort wo erforderlich 
An der Oberfläche und 
variabel in die Tiefe 
reichend 
An der Oberfläche und 
bis in eine Tiefe von 5 
cm 
Auswirkungen auf 
UHMWPE 
Keine Auswirkungen  Kettenbrüche und Oxidationsreaktionen bei Anwe-
senheit von Sauerstoff, UHMWPE-Verschleiß 
Eigenschaften des 
UHMWPE nach Sterilisa-
tion 
Keine Veränderungen 
der chemischen, physi-
kalischen und mechani-
schen Eigenschaften 
Mehr oder weniger übereinstimmende Verände-
rungen chemischer, physikalischer und mechani-
scher Eigenschaften 
Verbleibende freie Radi-
kale unterstützen den 
Polyäthylenverschleiß, 
geringe Oberflächenef-
fektivität 
Kontrolle der Minimal-
absorption, keine Kon-
trolle der Effektivität des 
Sterilisationsprozesses. 
Nachteile Feuchtigkeits-, Tempe-
ratur- und Vakuumkon-
trolle, maximal 2 ppm 
Äthylenoxid dürfen in 
den Prothesenkompo-
nenten verbleiben 
Karzinogen, mutagen 
Freie Radikale verbleiben für eine lange Zeit und 
initiieren Verschleiß 
Kosten vergleichbar  
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6 MATERIALVERSCHLEIß VON POLYÄTHYLEN IM KÜNSTLICHEN 
KNIEGELENK 
Seit der Einführung im Jahre 1962 bildet Polyäthylen in Form von UHMWPE den Stan-
dard für den Tibia- und Patella-Gleitflächenersatz. 
Für den Mechanismus des Materialverschleißes existieren zwei klassische Definitionen 
[96, 97, 98]. Einige Autoren beschreiben ihn als Materialverlust dort, wo zwei relativ 
zueinander bewegende Oberflächen in Kontakt treten und durch Reibung oberflächen-
nahes Material aus dem Verbund gelöst wird. Andere Autoren definieren Materialver-
schleiß als fortschreitende Veränderung der in Kontakt tretenden Oberflächen ebenfalls 
durch Friktion. Somit beschreibt die erstgenannte Definition eine Freisetzung oberflä-
chennaher Partikel aus dem Materialverbund ohne dass das Material in seiner Ge-
samtheit bezüglich physiko-chemischen Eigenschaften verändert wird. Letztgenannte 
Vorstellung geht davon aus, dass die Gesamtheit des Materials verändert wird. Durch 
das Herauslösen von Material aus der Oberfläche und die Freisetzung in die Umge-
bung werden die physiko-chemischer Eigenschaften verändert. Diese Form des Mate-
rialverschleißes scheint für Polymere die passendere Vorstellung zu sein.  
Die Anzahl pro Jahr implantierter Kniegelenkprothesen übersteigt längst eine halbe 
Million. Im endoprothetisch versorgten Kniegelenk ist eine permanente Schmierung wie 
im gesunden, natürlichen Gelenk, nicht zu erwarten. Hier entsteht ein so genannter 
Mischreibungszustand, in dem ein Verschleiß der artikulierenden Gleitpartner zwar 
reduzierbar, nicht aber vermeidbar ist. 
Neben der Form der Abriebpartikel und deren chemischer Zusammensetzung ist vor 
allem die Menge anfallender Verschleißpartikel wesentlich [99]. So erreicht die Anzahl 
der Verschleißpartikel im periprothetischen Gewebe Millionen pro Gramm Umge-
bungsgewebe.  
Während geringe Mengen entstehender Verschleißpartikel über das lymphatische Sys-
tem des Patienten abgeführt werden können, ohne zu einer Fremdkörperreaktion zu 
führen [100], kommt es bei Überschreitung eines Grenzwertes zu einer Fremdkörper-
reaktion mit folgender Osteolyse und daraus resultierender Prothesenlockerung [101].  
Materialverschleiß von Polyäthylen im künstlichen Kniegelenk 61 
Die Problematiken, die beim Ersatz des natürlichen Kniegelenks auftreten, sind deut-
lich vielschichtiger, als die beim Hüftgelenk. Primär ist dies auf das komplexere Kon-
struktionsprinzip des Knie-
gelenkes zurückzuführen. 
Beim Kniegelenk handelt es 
sich in erster Näherung um ein 
Scharniergelenk. Bei der 
Gestaltung künstlicher Kniege-
lenke sind deutlich mehr 
konstruktive Variablen zu be-
rücksichtigen, als dies 
beispielsweise beim Hüftge-
lenk der Fall ist. Die komplexe-
re funktionelle Einheit aus Ge-
lenk-, Muskel- und Bandstruk-
turen des Kniegelenkes muss weitaus stärkere Berücksichtigung finden und die Indika-
tionen dezidierter gestellt werden. Jeder Patient zeigt einen unterschiedlichen Destruk-
tionszustand der drei Gelenkkompartimente, womit eine individuelle Auswahl und sorg-
fältige anatomische Anpassung unter Berücksichtigung von Mobilität und Stabilität im 
künstlich versorgten Kniegelenk erforderlich ist.  
Weitere Probleme sind eine höhere Infektionsrate, Verschleiß im natürlich belassenen 
Patellagleitlager und eine hohe Resorptionsgeschwindigkeit, vor allem des tibialen 
Knochengewebes.  
Klassischerweise wird eine klinische Beurteilung des Verschleißes von Polyäthylen 
durch röntgenologische Untersuchungen erhoben. Dazu wird die Penetration der femo-
ralen Komponente in das Polyäthylen als Maß für den Abrieb angesehen. Die gemes-
sene Verschleißrate wird angegeben in mm/Jahr und beschreibt die lineare Penetration 
des metallischen Gleitpartners in das Polyäthylen. Diese lineare Penetration setzt sich 
aus mehreren Faktoren zusammen. Dazu gehören u. a. die Deformation des Polyäthy-
lens (Kaltfluss) sowie das Auftreten von Verschleiß. Neben der Penetration von Seiten 
der artikulierenden Gelenkflächen her, führt auch ein Verschleiß dort, wo das UHMW-
PE-Inlay dem Tibiaplateau aufliegt, zu einer vermehrten Verschleißrate.  
Abbildung 6.1: Einflussfaktoren auf den Polyäthylenverschleiß im 
künstlichen Kniegelenk 
V
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6.1 TRIBOLOGIE DES KNIEGELENKES 
Der Begriff „Tribologie“ wurde 1966 für ein multidisziplinäres Fachgebiet mit den 
Hauptarbeitsgebieten „Reibung“ und „Verschleiß“ eingeführt.  
Als Hauptverschleißmechanismen werden in DIN 50320 genannt [102]: 
Tabelle 6.1: Hauptverschleißmechanismen nach DIN 50320 
Adhäsion Ausbildung und Trennung von Grenzflächen-
Haftverbindungen 
Abrasion Materialabtrag durch ritzende Beanspruchung 
Oberflächenzerrüttung Ermüdung und Rissbildung in Oberflächenberei-
chen durch tribologische Wechselbeanspruchun-
gen, die zu Materialabtrennungen führen 
Tribochemische Reaktion Entstehung von Reaktionsprodukten durch die Wir-
kung von tribologischer Beanspruchung bei chemi-
scher Reaktion von Grundkörper, Gegenkörper und 
angrenzendem Medium 
 
Für die Tribologie eines künstlichen Gelenkes kommen in erster Näherung die Abrasi-
on und die Oberflächenzerrüttung in Betracht. Eine beachtliche Rolle spielt dabei auch 
ausgebrochener Knochenzement, der zum so genannten Dreikörper-Verschleiß führt. 
Ebenfalls berücksichtigt werden muss die tribochemische Reaktion, da das UHMWPE 
als einer der Gleitpartner nur begrenzt alterungsbeständig ist. 
Scherebene
Gleitrichtung
Grübchen
Reaktionsschicht
ABRASION
OBERFLÄCHENZERRÜTTUNG TRIBOCHEMISCHE REAKTION
 
Abbildung 6.2: Darstellung der Hauptverschleißmechanismen [102] 
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6.2 MIKROSTRUKTUR UND POLYMERVERSCHLEIß 
Die Mikrostruktur des Materials stellt einen wichtigen Faktor für die Tribologie dar. Die 
Makromoleküle des Polyäthylens, die durch die Verbindung von 103 bis 105 Monome-
ren durch kovalente Bindungen entstehen, können linear, verzweigt oder quervernetzt 
angeordnet sein. Lineare Makromoleküle können sich wollknäuelartig oder geordnet 
zusammenlagern. Dann spricht man entweder vom amorphen oder vom kristallinen 
Anteil der Mikrostruktur. Der 
semikristalline Aufbau des 
UHMWPE erklärt sich durch die 
extreme Kettenlänge in den 
Molekülen, durch die die Mole-
küle so träge werden, dass sich 
die Moleküle nicht vollständig in 
kristalliner Struktur anordnen 
können. 
 
Die Morphologie des UHMW-
PE, d.h. die Anordnung in be-
stimmten kristallinen und amor-
phen Bereichen, bestimmt die physikalischen und mechanischen Eigenschaften. So ist 
neben der Kettenlänge der Kristallinitätsgrad ein sehr wichtiger Faktor für die Ver-
schleißbeständigkeit.  
Die hohe Zähigkeit des UHMWPE erlaubt es der Gelenkprothese, Stoßbelastungen zu 
tolerieren. Vom Verschleißverhalten her wird deshalb ein höheres Molekulargewicht als 
wünschenswert angesehen. Wenn die Kristallinität aber zu sehr ansteigt, wird das Ma-
terial spröde.  
Im Vergleich zu Metallen zeigen Polymere ausgiebige Unterschiede der Oberflächen-
eigenschaften. Dies ist bedingt dadurch, dass Metalloberflächen stark mit dem Umge-
bungssauerstoff reagieren und dabei Oxidschichten bilden. Deshalb findet man weit-
gehende Unterschiede in der Oberflächenbeständigkeit von Metallen als Folge ihrer 
Reaktion mit der Umgebung. 
Bei Polymeren ist das Vorhandensein von Oberflächenverunreinigungen durch die Re-
aktion mit der Umgebung weniger dramatisch. Jedoch zeigen viele Polymere Ver-
schleißphänomene in reaktiven Umgebungen, wie z.B. Körperflüssigkeiten. 
Abbildung 6.3: Molekulare Anordnung von amorphen und kristallinen 
Anteilen in Polymeren 
amorph kristallin
Mikrostruktur semikristalliner Polymere
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In vivo absorbieren Polymere leichtgewichtige Moleküle wie Wasser oder Lipide. Dies 
führt zu einer Gewichts- und Volumenzunahme. Auf molekularer Ebene kommt es zu 
Kettenabbrüchen oder Querverbindungsreaktionen entweder durch die Depolymerisa-
tion freier Radikale oder durch Hydrolyse. Letztere wird zudem durch eine PE-
Sterilisation beschleunigt.  
Man geht davon aus, dass Spannung und Zug, die auf die Polymerketten einwirken, 
unmittelbar durch den direkten mechanischen Angriff und mittelbar durch eine be-
schleunigte chemische Reaktion Materialverschleiß bewirken. Das PETERLIN-Modell 
kann dazu benutzt werden, diese spannungsabhängigen Mechanismen für teilkristalli-
ne Polymere zu erklären [103].  
Kristall
Die Kristallite sind durch Fibrillen oder tie-molecules
miteinander verbunden. Bei Veränderungen in der 
Anordnung der Kristallite kommt zum Bruch der 
Verbindungsmoleküle (tie-molecules).  
Abbildung 6.4: Das PETERLIN-Modell zur Verdeutlichung des Bru-
ches innerhalb kristalliner Polymerstrukturen 
6.3 FAKTOREN DES MATERIALVERSCHLEIßES 
Der Verschleiß von UHMWPE-Werkstoffen unterliegt multifaktoriellen Einflüssen. 
Abbildung 6.5 zeigt schematisch die vielfältigen Einflussfaktoren, denen das UHMWPE 
im Laufe seines Lebens ausgesetzt ist. Die resultierenden Veränderungen der Morpho-
logie zeigen sich in geänderten mechanische Eigenschaften, die ihrerseits das Ver-
schleißverhalten beeinflussen. 
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Abbildung 6.5: Einflüsse auf das mechanische und damit das Verschleißverhal-
ten von UHMWPE-Werkstoffen 
6.3.1 HERSTELLUNGSBEDINGTE FAKTOREN 
Qualität der Verarbeitung, Fusionsdefekte, Fremdmaterialeinschlüsse [104] und Oxida-
tion beeinflussen die Eigenschaften des UHMPE maßgeblich [105, 106].  
Polyäthylen sollte mehr als 6mm, besser 8 bis 10 mm dick sein, um langfristig ver-
schleißbedingte Probleme verhindern zu können [20]. In diesem Dickenbereich wird 
das bei andauernder Druckbelastung dünnerer Schichten bekannte Phänomen des 
„cold-creepings“, des so genannten Kaltflusses, verhindert [17]. Dieser Wert wurde 
mehrfach analytisch, klinisch und experimentell bestätigt [107, 108]. Bei dünneren 
Komponenten erfolgt aufgrund wesentlich höherer Belastungen ein ausgeprägtes Ab-
reiben des Materials. Eine Metallose folgt aufgrund der resultierenden Metall-Metall-
Artikulation zwischen der Femurkomponente und dem Tibiaplateau. 
Als wichtigster Faktor für den Kunststoffverschleiß gilt die exzessive Belastung der 
Komponente durch Scherkräfte, wobei die Abriebrate mit erhöhtem Kompressions-
druck wächst. Dabei ist die Belastung des Polyäthylens umgekehrt proportional zur 
Kontaktfläche [109]. Die maximale Belastungsfähigkeit von UHMWPE wird mit 10 MPa 
angegeben [110]. 
BANKSTON et al. untersuchten 1999 den Einfluss des Herstellungsprozesses auf die 
Verschleißraten von Polyäthyleninlays in der Hüft-Prothetik. Die Herstellung der 
UHMWPE-Komponenten erfolgt heutzutage entweder durch eine maschinelle Ferti-
gung (fräsen) oder aber durch das sog. Formpressen. Dabei wird das PE-Pulver direkt 
zu Fertigteilen gepresst. Anhand eines Patientenkollektivs von 236 Hüft-Prothesen-
Trägern bestimmten die Autoren die Verschleißrate der artikulierenden UHMWPE-
Hüftpfanne. Es zeigte sich eine deutlich reduzierte Verschleißrate (0,05 mm/Jahr) der 
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formgepressten Komponenten gegenüber den gefrästen UHMWPE-Pfannen (0,11 
mm/Jahr) [111]. 
6.3.2 STERILISATIONSBEDINGTE FAKTOREN 
Ausgebaute UHMWPE-Gelenkkomponenten, die während des Herstellungsprozesses 
γ-sterilisiert wurden, zeigen eine vermehrte Oxidation. Die oxidierten Bereiche zeigen 
neben einer erhöhten Dichte eine gesteigerte Kristallinität. Im Laufe der Zeit werden 
diese Regionen jedoch vermehrt spröde. Durch die andauernde Belastung können 
dann Implantatrisse initiiert werden und ein beschleunigter Verschleiß resultieren.  
Sowohl γ-Strahlung als auch beschleunigte Elektronen verfügen über eine mannigfach 
höhere Energie als die zwischen den einzelnen Atomen im Polymer herrschende Bin-
dungsenergie. Beide Prozesse initiieren Kettenbrüche und Radikalbildung innerhalb 
des Polyäthylens. Diese strukturellen Veränderungen innerhalb des Materials haben 
negative Auswirkungen auf die chemischen, physikalischen und mechanischen Eigen-
schaften.  
Bei der Anwesenheit von Sauerstoff reagieren die gebildeten Radikale unverzüglich mit 
diesem – entweder an der Materialoberfläche oder aber innerhalb desselben. Dieser 
Oxidationsprozess setzt sich sowohl bei der Lagerung der Prothese als auch bei deren 
Implantation fort.  
Bei einer Sterilisation durch beschleunigte Elektronen werden innerhalb weniger Se-
kunden hohe Energiedosen (10kGy/s) angebracht. Durch diese kürzere Anwendungs-
dauer erfolgt im Vergleich zur γ-Sterilisation eine geringere Oxidation der Prothese. 
Dies liegt daran, dass eine Reaktion der gebildeten, äußerst kurzlebigen Radikale 
durch die Diffusion des umgebenden Sauerstoffs in die PE-Komponente limitiert wird.  
FUCHS et al. untersuchten den Einfluss der Sterilisationsmethode auf die Kristallinitäts-
veränderungen bei UHMWPE sowohl an Halbzeugen als auch an fertigen Prothesen. 
Einen Auszug der gemessenen Kristallinitäten der Halbzeuge unter verschiedenen 
Sterilisationsprozessen zeigt Abbildung 6.6. Die Autoren kommen zu dem Ergebnis, 
dass die Herstellung des in der Medizin verwendeten UHMWPE mit einem hochmole-
kularen Basisprodukt durch Pressen erfolgen sollte. Die Weiterverarbeitung sollte unter 
vollständigem Luftausschluss durchgeführt werden. Die Sterilisation sei derzeit mit γ-
Sterilisierung unter Schutzgas empfehlenswert, wobei zu prüfen bleibe, ob nicht die 
Äthylenoxidsterilisierung bessere Ergebnisse liefere, wenn ausgeschlossen wird, dass 
schädliche Einflüsse entstehen. Eine deutliche Steigerung der Kristallinität in der Her-
stellungsphase könne zu einer hohen Sprödigkeit führen, da insbesondere u. a. die 
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Faktoren der Alterung und der Sterilisierung teilweise unkontrollierbar weitere Versprö-
dungen und damit ein sehr hohes Abriebrisiko bewirken könnten. 
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Abbildung 6.6: Vergleich der Kristallinitätsmessungen unterschiedlich sterili-
sierter Halbzeugproben mittels der IR- (Infrarotspektroskopie) und DSC- (diffe-
rential scanning calorimetry) Verfahren [112] 
Um den oxidativen Abbau eines UHMWPE-Implantates zu minimieren, reicht es nicht 
aus, dieses nur während oder kurz nach erfolgter Sterilisation vor Sauerstoff zu schüt-
zen. Vielmehr sollte der Sauerstoffgehalt bereits vor einer Sterilisation minimiert wer-
den. Dies wird durch die Erkenntnis unterstützt, dass bei einer Sterilisation durch γ-
Strahlung oder beschleunigte Elektronen unter Sauerstoffausschluss ein deutlich ge-
ringerer oxidativer Verschleiß des UHMWPE auftritt. 
Glatte Schnittfläche eines ungebrauchten, unter O2-
Ausschluss gammasterilisierten und sekundär 
stabilisierten UHMWPE-Implantates bei 500-facher 
Vergrößerung im Elektronenmikroskop 
Deutliche Oberflächendefekte eines ungebrauch-
ten gammasterilisierten UHMWPE-Implantates bei 
1500-facher Vergrößerung im Rasterelektronen-
mikroskop
 
Abbildung 6.7: Oberflächenalterationen bei gammasterilisierten UHMWPE-Proben [41] 
SAUER et al. gelangen in ihrer Studie 1996 zu der Erkenntnis, dass eine Sterilisation 
mittels γ-Strahlung die Widerstandsfähigkeit orthopädischer Implantate gegenüber ei-
ner wiederkehrenden Belastung senkt sowie zu einem ermüdungsbedingten klinischen 
Versagen der UHMWPE-Komponente beiträgt [113]. Dabei erwähnen die Autoren al-
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lerdings nicht, unter welchen genauen Umweltbedingungen die UHMWPE-
Komponenten γ-sterilisiert wurden.  
6.3.3 ALTERUNGSBEDINGTE FAKTOREN 
Im Rahmen des Sterilisationsprozesses von UHMWPE-Elementen führt der Sauerstoff 
durch die Reaktion mit freien Radikalen des Materials zu Kettenbrüchen innerhalb des 
Polymers. Wenn der Sauerstoffgehalt reduziert wird, wird dadurch die Zahl der Ketten-
brüche ebenfalls reduziert. Dies zeigt sich in einer geringeren Kristallinitätszunahme 
und einem verbesserten Abnutzungsverhalten. Es ist jedoch zu beachten, dass 
UHMWPE während seiner Herstellung fortlaufend dem Luftsauerstoff ausgesetzt ist. 
Daraus resultiert die sog. Nachoxidation und das Nachkristallinisieren γ-sterilisierter 
Kunststoffe. Mit fortschreitender Zeit wird das UHMWPE dann zunehmend auch in tie-
feren Schichten oxidiert.  
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6.4 MECHANISMEN DES POLYÄTHYLENABRIEBS 
Tabelle 6.2: Verschleißarten nach DIN 50320. Die vorherrschenden Verschleißmechanismen sind für jede Verschleiß-
art dargestellt. Daneben existieren noch weitere Verschleißmechanismen und deren Kombinationen. Angepasst nach 
[114] 
Struktur Tribologische Bedingung Ver-
schleißart 
Verschleißmechanismus 
    Adhäsion Abrasion Ermü-dung 
Tribo-
chem. 
Reaktion 
fester Körper 
-Flüssigkeit- 
fester Körper 
Wälzen 
Öl
 
---   • o 
Gleiten 
 
Gleitver-
schleiß 
• o o • 
Wälzen 
 
Wälzver-
schleiß 
o o • o 
Oszillieren 
 
Schwing-
reibungs-
verschleiß 
• • • • 
fester Körper 
---- 
fester Körper 
 
Stossver-
schleiß 
o o • o 
fester Körper 
---- 
Partikel 
Stoss 
 
Stoss-
Erosion 
 • • o 
Gleiten 
 
Korngleit-
verschleiß 
o • • o fester Körper 
---- 
fester Körper + 
Partikel Wälzen 
 
Kornwälz-
verschleiß 
o • • o 
 
Materialbedingtes Versagen ist in der Kniegelenkendoprothetik ein bekanntes Phäno-
men. Insbesondere führt die Delamination des Polyäthylen-Gleitpartners zu einer be-
grenzten Standzeit der Implantate. RABENSEIFNER et al. [115] beschreiben massive 
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Metallosen bei metal-backed Patellae durch Polyäthylenabrieb mit daraus resultieren-
der Implantatlockerung. 
DOWSON et al. kommen zu dem Ergebnis, dass der Polyäthylenverschleiß exponentiell 
zur Oberflächenrauheit des Artikulationspartners ansteigt [116]. 
6.4.1 MATERIALSPEZIFISCHE ASPEKTE 
Die Mikrostruktur eines Materials stellt einen besonders wichtigen Parameter für die 
Tribologie des betreffenden Systems dar. So spielt unter anderem die Länge der Mak-
romoleküle des UHMWPE eine besondere Rolle. Die Makromoleküle des Polyäthylens 
entstehen durch die Verbindung von 10³-105 Monomeren durch kovalente Bindungen. 
Je nach Arrangement der Monomere (linear, verzweigt, benachbart) entstehen unter-
schiedliche Makromoleküle mit charakteristischen Eigenschaften.  
Das Deformations- und Bruchverhalten von teilkristallinen Kunststoffen ist abhängig 
von den Belastungsbedingungen, externen Einflussparametern (wie Temperatur, Zeit 
und Medium) und von den Materialeigenschaften (wie Werkstoff- und Mikrostruktur). 
Eine wesentliche Grundlage für das materialspezifische Verschleißverhalten von Poly-
äthylen ist die Eigenschaft, dass die Bruchfestigkeit mit der zunehmenden Anzahl von 
Tie-Molekülen ansteigt, wenn sich gleichzeitig auch der Anteil der lasttragenden Tie-
Moleküle erhöht. 
Stellvertretend für die Verschleißbeständigkeit von Polyäthylenkomponenten zeigt 
Abbildung 6.8 die Einflussfaktoren auf das Zähigkeitsverhalten hochmolekularen Poly-
äthylens [117]. 
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Abbildung 6.8: Einflussfaktoren auf das Zähigkeitsverhalten von HDPE nach EGAN und DE-
LATYCKI [117] 
6.4.2 MECHANISCHE ASPEKTE 
Die andauernde mechanische Belastung, die der UHMWPE-Komponente ihre endgül-
tige Form und ihr Aussehen verleiht, verursacht Kettenabbrüche im Polymer. Dadurch 
resultiert die Bildung freier Radikale und durch eine Reaktion mit dem Umgebungssau-
erstoff kommt es zu dem Prozess des mechano-oxidativen Verschleißes, wie er in 
Gleichung 6.1 dargestellt ist: 
~~~ CH2 • + O2 ~~~ CH2 OO • ~~~
 
Gleichung 6.1: Mechano-oxidativer Verschleiß von Polyäthylen 
Dadurch kommt es zu einer Veränderung des Molekulargewichtes sowie einer Verän-
derung chemischer, physikalischer und mechanischer Eigenschaften.  
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Insgesamt unterscheidet man vier verschiedene Mechanismen des Polyäthylenabriebs 
(Abbildung 6.9): 
• Abrasiver Abrieb: Bildung kleiner Abriebpartikel durch das Abscheren kleinster 
Oberflächenunregelmäßigkeiten.  
• Adhäsiver Abrieb: Abrieb durch die Übertragung des weicheren UHMWPE auf 
das Metall.  
• Ermüdungsabrieb: Oberflächenaufbrüche mit grobscholligen Abriebpartikeln 
durch kontinuierliche zyklische Be- und Entlastung. 
• Dreikörperabrieb: Fremdkörper (Zement, Knochen, Metall, UHMWPE) induzieren 
an den Kontaktflächen Abrieb [41]. 
abrasiver Abrieb
adhäsiver Abrieb Ermüdungs- Abrieb
Dreikörperabrieb
 
Abbildung 6.9: Abrasiver Abrieb: Bildung kleiner Abriebpartikel durch das Abscheren kleins-
ter Oberflächenunregelmäßigkeiten. Adhäsiver Abrieb: Abrieb durch die Übertragung des 
weicheren UHMWPE auf das Metall. Ermüdungsabrieb: Oberflächenaufbrüche mit grobschol-
ligen Abriebpartikeln durch kontinuierliche zyklische Be- und Entlastung. Dreikörperabrieb: 
Fremdkörper (Zement, Knochen, Metall, UHMWPE) induzieren an den Kontaktflächen Abrieb 
[41] 
Abrasiver Abrieb 
Abrasiver Abrieb tritt dann auf, wenn raue, harte Oberflächen oder aber weiche Ober-
flächen, die harte Partikel enthalten, mit weichen Oberflächen artikulieren und dabei zu 
Oberflächenverletzungen führen. Partikel, die sich aus dem Oberflächenverbund lösen, 
erscheinen als Verschleißpartikel zwischen den artikulierenden Flächen. Es kommt zu 
einer Mikrozerfurchung der ehemals glatten Oberflächen, die in der Art eines sich 
selbstaufschaukelnden Prozesses zu einer progredienten Zerstörung der Oberflächen-
integrität führt.  
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Adhäsiver Abrieb 
Adhäsiver Abrieb wird dort zum Problem, wo zwei glatte Oberflächen übereinander 
gleiten und durch Adhäsion Oberflächenpartikel aus dem Verbund gelöst werden. Ent-
weder werden diese Partikel wieder reintegriert oder aber sie gelangen als Verschleiß-
partikel zwischen die artikulierenden Oberflächen. 
Tabelle 6.3: Reibungskoeffizienten für verschiedene Materialkombinationen [118] 
Material Schmierung Reibungskoeffizient 
Metall/Metall (poliert) Trocken 100 
Autoreifen/Straße Trocken 1 
Nylon/Stahl Trocken 0,2 
PTFE (Teflon)/Teflon Trocken 0,07 
PTFE (Teflon)/Teflon Wasser 0,04 
CoCrMo/CoCrMo Wasser 0,38 
CoCrMo/UHMWPE Wasser 0,04 
Menschliches Hüftgelenk (in vitro) Wasser 0,01 
 
Oberflächenermüdung 
Oberflächenermüdung tritt dort auf, wo es zu andauernden Roll- oder Gleitbewegungen 
über einer verschlissenen Oberfläche kommt. Die wiederholten Belastungs- und Ent-
lastungsvorgänge erzeugen innerhalb des Materials oberflächennahe sowie tiefer ge-
legene Mikrorisse. Im Verlauf kommt es dann ebenfalls zur Freisetzung von Mikroparti-
keln, die ihrerseits den Verschleiß weiter induzieren. 
Aufbau einer Anlage zur Belastungstestung 
von tibialen UHMWPE Inlays 
Lage der Spannungsmaxima im Polyäthylenplateau 
einer monokondylären Schlittenprothese  
Abbildung 6.10: Exemplarische Testapparatur zur Belastungsmessung von tibialen UHMWPE-Inlays, Lage 
der Spannungsmaxima [119,120] 
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Dreikörperabrieb / Tribochemische Reaktion 
Die tribochemische Reaktion resultiert je nach mechanischer Belastung aus der konti-
nuierlichen Auflösung und erneuten Bildung chemischer Reaktionsprodukte an der 
Oberfläche der Materialien.  
6.5 ERSCHEINUNGSFORMEN DES POLYÄTHYLENABRIEBS 
Der in vivo-Verschleiß tibialer UHMWPE-Inlays stellt einen hochkomplexen Prozess 
dar. Bereits durch die Sterilisation wird ein oxidativer Abbau des Polyäthylens eingelei-
tet. Beschleunigt wird dies durch die Gelenkbewegung, die ihrerseits eine Delamination 
und einen Abrieb der Oberfläche verursacht. Hinzu kommt manchmal noch das Auftre-
ten von Mikrorissen im Polymer.  
6.5.1 CHARAKTERISTIKA DER ABGERIEBENEN PE-OBERFLÄCHE 
Häufig findet man bei ausgebauten UHMWPE-Komponenten eine gelbliche Verfärbung 
der ehemals weißen Oberfläche. Diese Veränderung der Farbe wird hervorgerufen 
durch die Absorption organischer Teilchen aus der umgebenden Synovialflüssigkeit, 
die in die Tiefe des Polymers diffundieren können. Sie lagern sich dabei innerhalb der 
Polymerketten des amorphen Polymeranteils ab und führen dort zu einer Beeinflus-
sung der mechanischen Eigenschaften der Komponenten. Bedingt durch die hohen 
Stoss- und Druckbelastun-
gen artikulierender Oberflä-
chen im Bereich des künstli-
chen Kniegelenkes kommt 
es zu Ausrissen von Parti-
keln aus dem Oberflächen-
verbund der UHMWPE-
Komponenten. Abbildung 
6.11 zeigt sehr eindrucksvoll 
die Resultate aus den vor-
liegenden Hauptverschleiß-
mechanismen: eine Delami-
nation mit Pittingbildung führt zu großen Bruchstücken aus der ehemals intakten Gleit-
fläche einer Schlittenprothese mit UHMWPE-Inlay. 
Abbildung 6.11: Ermüdungsverschleiß mit Pittingbildung am medialen 
Tibiaplateau einer Schlittenprothese [118] 
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6.5.2 CHARAKTERISTIKA DER ABGERIEBENEN PE-PARTIKEL 
LANDRY et al. erforschten das Verschleißverhalten von UHMWPE-Proben in vitro [121]. 
Ihr Hauptaugenmerk richteten sie darauf, die Partikelgröße sowie das Aussehen der 
Partikel unter variablen Einflussgrößen zu bestimmen: durchschnittliche Belastung (6,9 
oder 13,8 MPa), Ausgangsrauhigkeit der UHMWPE-Probe (1 bzw. 3 µm).  
Bei einer Verdopplung der Belastung von 6,9 auf 13,8 MPa wuchs die durchschnittliche 
Partikelgröße von 0,48 auf 0,91 µm. Darüber hinaus veränderte sich das Aussehen der 
Partikel: unter geringerer Belastung erschienen die Partikel schmaler und runder als 
unter höherer Belastung.  
Bei größerer Ausgangsrauhigkeit der UHMWPE-Oberfläche kam es ebenfalls zu einer 
Größenzunahme der entstehenden Verschleißpartikel.  
6.5.3 UNTERSUCHUNGEN ZUM POLYÄTHYLENVERSCHLEIß 
YOUNG et al. (1999) erklären den Polyäthylenverschleiß im prothetisch versorgten 
Kniegelenk einerseits durch direkt an der Oberfläche angreifende mechanische Ver-
schleißfaktoren wie Abrieb sowie andererseits durch entstehende Temperaturdifferen-
zen zwischen der Polyäthylenoberfläche, welche durch Gelenkflüssigkeit gekühlt wird, 
und der vornehmlich in 1-2 mm Tiefe liegenden Grenzschicht zur Oberfläche des Poly-
äthylens [122]. Sie erweitern somit die Theorie des rein mechanischen Verschleißes 
des Polyäthylens dahingehend, dass sie einen thermochemischen Aspekt addieren. 
Die Autoren machen für die Zerstörung der „subsurface“ vor allem zwei Faktoren ver-
antwortlich: starke VON-MISES-Kräfte sowie eine zuvor erfolgte γ-Sterilisation. Dabei 
zeigte das „subsurface-yellowing“ sich parallel zur Oberfläche in einer Tiefe von mehr 
als 0,1 mm.  
Surface-yellowing der unter der Ober-
fläche gelegenen Schicht eines ent-
fernten UHMWPE Tibiaplateaus 
Ausschnittvergrößerug aus dem 
defekten Randgebiet 
 
Abbildung 6.12: Surface-yellowing eines zerstörten Tibiaplateaus [122].  
76  Materialverschleiß von Polyäthylen im künstlichen Kniegelenk 
Nach ihrem Modell kommt es zu diesem „Subsurface-yellowing“ durch Kettenbrüche im 
amorphen Anteil des Polyäthylens als Folge einer im Sterilisationsprozess entstande-
nen Oxidation im Polymer.  
Neben der Gewichtsbelastung der PE-Komponenten und einer Oxidation stellen ther-
mische Effekte einen wichtigen dritten Einflussfaktor für den Verschleiß von UHMWPE 
dar. Bei gesteigerter Temperatur sinkt die Widerstandsfähigkeit des Polyäthylens und 
es kommt vermehrt zur Rissbildung im Polymer.  
Egal welche biomechanischen Tests zur Erforschung der mechanischen Eigenschaften 
und des Verschleißverhaltens von UHMWPE-Implantaten auch erfolgen, so muss eine 
sorgfältige chemisch-physikalische Charakterisierung des Materials vorangehen. Nur 
dann können valide Aussagen zum morphologischen und mechanischen Verhalten der 
Komponenten getroffen werden und diese statistisch miteinander verglichen werden. 
Eine alleinige Aussage hinsichtlich Größe, Form und Aussehen von UHMWPE-
Verschleißpartikeln ohne vorher eine genaue Analyse des Ausgangsmaterials erhoben 
zu haben, ist unbrauchbar. Darüber hinaus muss sichergestellt werden, dass Labor-
tests sowohl die mechanischen als auch die physikalischen Einflüsse unter in vivo-
Bedingungen einschließlich der Oxidation sowie der Absorption von Partikeln der Sy-
novialflüssigkeit wahrheitsgemäß wiedergeben.  
KURTZ et al. erforschten die Hypothese, dass die Langzeitergebnisse tibialer Polyäthy-
leninlays direkt mit ihren mechanischen Eigenschaften und folglich der Beständigkeit 
gegenüber großen mechanischen Belastungen im Oberflächenbereich zusammenhän-
ge [123]. Hierbei verglichen sie die Belastungsergebnisse von herkömmlichem 
UHMWPE mit denen von Hylamer-M . Die Autoren kommen zu dem Resultat, dass 
neben mechanischen Eigenschaften wie Nachgiebigkeit, Duktilität und Härte des 
UHMWPE auch andere Faktoren, sowohl patienten- als auch chirurgenspezifische 
Faktoren eine entscheidende Rolle hinsichtlich der Langzeitergebnisse von Tibiainlays 
darstellen (Abbildung 6.1). 
Eine Vergrößerung des Elastizitätsmoduls durch eine nach erfolgter Sterilisation statt-
findende Rekristallisation des Polymers sowie dadurch resultierende Veränderungen 
des Belastungsverhaltens führen zu gesteigerten Belastungen an der artikulierenden 
Oberfläche der UHMWPE-Inlays. Dies führt letztendlich zu einer Reduktion der Ermü-
dungsstabilität der Oberfläche. In dieser Studie korrelierten eine Verringerung der ma-
ximalen Reißfestigkeit und Härte mit gesteigerter Oberflächenverletzbarkeit.  
Daneben unterstützten Untersuchungen zur Morphologie des Polyäthylens die Hypo-
these, dass eine Beschädigung innerhalb der Oberfläche durch die mikrostrukturelle 
Verformbarkeit des Polymers ein Vorbote für entstehenden Verschleiß darstellt.  
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7 BIOLOGISCHE REAKTION AUF DEN POLYÄTHYLENVERSCHLEIß 
IM KÜNSTLICHEN KNIEGELENK 
10-15 % der Alloarthroplastiken am Kniegelenk entfallen auf Revisionseingriffe. Kom-
plikationen nach einer Primärimplantation wie Lockerung oder Infekt sollten frühzeitig 
operativ angegangen werden, da von einer Progression auszugehen ist, die die Ver-
sorgung weiter erschweren wird. 
Tabelle 7.1: Ursachen der schmerzhaften Knieprothese [2] 
Ursachen der schmerzhaften Knieprothese 
Mechanisch Biologisch 
Implantatlockerung Infektion 
Patellaprobleme Reflexsympathische Dystrophie 
Weichteilimpingement Muskelschwäche 
Periprothetische Fraktur Neurom 
 
Hierbei sind der Belastungsschmerz aufgrund mechanischer Probleme und Ruhe-
schmerz bei biologischen Ursachen abzugrenzen (Tabelle 7.1).  
Auftreten röntgendurchlässiger Säume (radiolucent line) von mehr als 2 mm Breite, 
Migration von Komponenten und Änderung der Beinachsen sind Lockerungszeichen. 
Instabilität, Malalignment durch Fehlimplantation (fehlerhafte Achsverhältnisse), Granu-
lome durch Polyäthylen-Abrieb und Infektion sind Ursachen für eine Prothesenlocke-
rung. Patellaprobleme treten in Form einer patellofemoralen Subluxation, einer avasku-
lären Nekrose/Fraktur der Kniescheibe oder beim „Patella clunk-Syndrom“ auf. Beim 
„Patella clunk-Syndrom“ handelt es sich um das schmerzhafte Hängen bleiben einer 
zyklopsartigen Bindegewebsvermehrung des kranialen Patellarandes, die in die inter-
kondyläre Aussparung der Femurkomponente beim Übergang von der Beugung in die 
Streckung reicht. Überstehende Prothesenkomponenten können an mechanisch expo-
nierten Stellen besonders im Bereich des Ligamentum collaterale mediale einen loka-
len Reizzustand provozieren. Man spricht von Weichteilimpingement. 
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7.1 ZELLULÄRE REAKTION 
Obwohl die große Masse implantierter Biomaterialien über eine exzellente Biokompati-
bilität verfügt, ist man sich darüber im Klaren, dass die beim Abrieb entstehenden Ver-
schleißpartikel eine außerordentlich große Rolle im Rahmen der aseptischen Locke-
rung spielen. Klinisch zeigt sich das Phänomen aseptischer Lockerung dadurch, dass 
es zu einer Verdünnung der Kortikalis kommt oder fokal zystische Läsionen in unmit-
telbarer Implantatumgebung entstehen. Dieses Phänomen wurde sowohl in der Umge-
bung von Hüft- als auch von Knieprothesen gefunden. 
Verschleiß ist ein Materialabbau mit der Bildung von Verschleißpartikeln, der als Resul-
tat der Relativbewegung unter Belastung zwischen den artikulierenden Oberflächen 
auftritt.  
Eine periprothetische Lockerung des umgebenden Knochen kann durch die auf den 
Knochen übertragene Belastung entstehen. Ebenso führen entzündliche Prozesse als 
Reaktion auf freigesetzte Verschleißpartikel zu einer Implantatlockerung. Eine Relativ-
bewegung zwischen Implantat und umgebendem Knochen führt zum Gewebeabbau 
sowohl durch mechanische als auch biologische Prozesse [124].  
Das umgebende Gewebe von alloplastischen Gelenkprothesen besteht aus variabel 
organisiert und vaskularisiertem Synovialgewebe, Lymphozyten und Fremdkörperrie-
senzellen, die in einem direkten Verhältnis zur Anzahl kleiner Verschleißpartikel vor-
handen sind [125]. Makrophagen scheinen im Prozess der  aseptischen Prothesenlo-
ckerung die entscheidende Rolle zu spielen. Die mononukleare Stammzelle, die im 
Knochenmark entsteht, bildet die Vorläuferzelle sowohl für Makrophagen als auch für 
Osteoklasten. Makrophagen phagozytieren Verschleißpartikel und formen sich dann zu 
mehrkernigen Riesenzellen. Die Rolle von Lymphozyten, die auch im Umgebungsge-
webe auftauchen, ist bisher unklar.  
Wenn UHMWPE-Partikel von Makrophagen phagozytiert werden, treten diese in einen 
aktivierten Status über und setzen dabei Zytokine frei, die letztendlich zu einer asepti-
schen Lockerung der alloplastischen Prothese führen können. Interleukine und 
Prostaglandine spielen im Prozess der aseptischen Lockerung eine wesentliche Rolle, 
doch ist ihre genaue Wirkung bisher nicht eindeutig definiert. Interleukin-1β scheint die 
Makrophagenreifung zu beeinflussen. Obwohl die Zytokine direkten Einfluss auf die 
Osteolyse durch Osteoklasten zu nehmen scheinen, werden andere Mechanismen 
durch Intermediärzellen wie Fibroblasten oder Osteoblasten vermittelt.  
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Metalloproteinasen (Kollagenase, Gelatinase), die ebenfalls dazu in der Lage sind, 
eine Knochenresorption zu induzieren, wurden im umgebenden Gewebe gelockerter 
Knieprothesen isoliert [126]. 
Verschiedene Untersuchungen zeigten, dass Langzeitkomplikationen wie Lockerungen 
und tiefe Infektionen mit der biologischen Antwort im umliegenden Gewebe abgelager-
ter Kunststoffpartikel verbunden sind [127, 128]. 
Lymphozyten
Lymphatisches
System
MakrophagenPartikel
Riesenzelle
Knochen
Osteoklast Osteoblast
Verschleiß-
partikel
Osteolyse
 
Abbildung 7.1: Das „WILLERT“-Modell zur Beschreibung der Gewebereaktion auf Verschleißpartikel [129] 
KUBO et al. implantierten UHMWPE-Blöcke in das distale Femurende von Kaninchen 
[130]. Nach 4 bzw. 12 Wochen wurde die Probe entfernt und die biologische Reaktion 
des Umgebungsgewebes untersucht. Hier verglichen die Autoren UHMWPE-Partikel 
unterschiedlicher Größe und kamen zu dem Ergebnis, dass kleinere Partikel (11 µm) 
eine bei weitem größere Histiozytenreaktion hervorrufen als größere Partikel (99 µm). 
Im Vergleich zu Kobaltchrom- oder Titanpartikeln war die durch UHMWPE-Partikel 
induzierte Fremdkörperreaktion die ausgeprägteste. 
7.2 IMMUNOLOGISCHE REAKTION 
MARTINEZ et al. simulierten die Reaktion humaner Osteoblasten auf Polyäthylenpartikel 
in Knochenzellkulturen [131]. Sie erhielten die Zellen aus Knochen-trabekeln von Pati-
enten, die sich einem knieerhaltenden Eingriff unterzogen.  
Die Funktion der Osteoblasten wurde durch eine Messung der Expression von Osteo-
calcin, alkalischer Phosphatase sowie dem C-terminalen Prokollagen Typ-I mit oder 
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ohne Stimulation durch 1,25(OH)2D (1, 25 Dihydroxy-Vitamin D) bestimmt. Dabei fan-
den sie heraus, dass die Zugabe von Polyäthylen in ein 1,25(OH)2D-stimuliertes Zell-
medium eine Synthese von Osteocalcin sowie der alkalischen Phosphatase induzierte.  
Basal 1-25(OH)2
D
Basal 1-25(OH)2
D
Basal 1-25(OH)2
D
Osteocalcin Prokollagen
Alkalische Phosphatase
Werte entsprechen dem jeweiligen Mittelwert ±
Standardabweichung, PICP = Prokollagen, AP = Alkalische 
Phosphatase
29.42 ± 6.60
35.15 ± 7.58
23.09 ± 6.29
30.00 ± 8.31
AP (nmol/min mg Protein)
Basal
1-25(OH)2 D
0.451 ± 0.109
0.420 ± 0.084
0.583 ± 0.143
0.543 ± 0.122
PICP (mg/ml)
Basal
1-25(OH)2 D
0.5 ± 0.1
9.7 ± 1.5
0.6 ± 0.1
6.2 ± 1.0
Osteocalcin (µg/Liter)
Basal
1-25(OH)2 D
PolyäthylenKontrolle
Osteocalcin, c-terminales Propeptid des Pro-
kollagens und Alkalische-Phosphatase, gemessen in 
Osteoblastenmedien, vor (Basal) und nach 
Stimulation mit 1-25(OH)2 D in Ab- bzw. 
Anwesenheit von Polyäthylenpartikeln 
Produktion von Osteocalcin, c-terminalem 
Propeptid des Prokollagens und Alkalischer-
Phosphatase durch Osteoblasten 
Kontrollgruppe
PE-Gruppe
 
Abbildung 7.2: Ergebnisse von MARTINEZ et al. [131] 
Dies zeigt direkte Effekte der Polyäthylenpartikel auf den Knochenstoffwechsel. Osteo-
calcin ist das bekannteste nichtkollagene Protein der Knochenmatrix und wird aus-
schließlich durch Zellen aus der Osteoblastenreihe synthetisiert. Man findet es vor-
nehmlich dort, wo es zu Umbauvorgängen innerhalb des Knochens kommt. Seine 
chemotaktischen Eigenschaften legen eine vermittelnde Aufgabe im Knochenstoff-
wechsel nahe. So wirkt Osteocalcin anziehend auf mononukleare Zellen die als Oste-
oklasten-Progenitorzellen angesehen werden. In der Interpretation ihrer Ergebnisse 
verweisen die Autoren auf eine Studie von DE FRANCO et al. [132]. Diese konnten zei-
gen, dass Knochenpartikel mit einer geringeren Expression von Osteocalcin zu einem 
geringeren Maße resorbiert wurden als solche mit einer hohen Expression. Daraus 
leiten sie den Schluss ab, dass Osteocalcin als ein Signalstoff für eine Knochenresorp-
tion agiere, ohne den genauen Wirkmechanismus identifiziert zu haben. 
In der Übertragung dieser Erkenntnisse auf die Interaktion von Polyäthylenpartikeln mit 
ihrer Umgebung kommen MARTINEZ et al. zu der Hypothese, dass die Partikel über 
eine Osteocalcin-vermittelte Monozytenaktivierung letztendlich eine Knochenresorption 
induzieren können. 
MATTHEWS et al. bestimmten die Produktion unterschiedlicher Zytokine durch humane 
Monozyten als Reaktion auf ingestierte UHMWPE-Partikel [133]. Hierbei variierten die 
Autoren die Partikelgröße und bestimmten die Bildung der osteolyse-vermittelnden 
Zytokine Interleukin (IL)-1β, IL-6, TNF-α, GM-CSF, PGE2. Hier zeigten Partikel der 
Größe von 0,24 bzw. 0,48 µm eine deutlich gesteigerte PGE2-, TNF-α-, IL-6- sowie IL-
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1β-Sekretion verglichen zur Kontrollgruppe ohne Anwesenheit von UHMWPE-
Partikeln.  
SANTAVIRTA et al. kultivierten menschliche Lymphozyten, um die Biokompatibilität von 
UHMWPE zu untersuchen. Dabei erzeugte das Polyäthylen weder einen Anstieg der 
lymphozytären DNA-Produktion noch stimulierte es die Expression der MHC Klasse-II-
Antigene oder des IL-2-Rezeptors CD25. Deshalb schlossen die Autoren daraus, dass 
UHMWPE zwar eine Fremdkörperreaktion hervorrufe, bezüglich der immunologischen 
Antwort aber relativ inert reagiere [134].  
VON KOCH et al. analysierten Zellen des Retikuloendothelialen System (RHS) aus der 
Umgebung gelockerter Hüftprothesen. Dabei beobachteten sie die unterschiedliche 
Beladung von Monozyten und Fremdkörperriesenzellen. Hierbei fanden sie heraus, 
dass sowohl die durchschnittliche Polyäthylenbeladung als auch der mittlere Durch-
messer der Partikel innerhalb der Fremdkörperriesenzellen deutlich größer war als in 
den Monozyten [135].  
7.3 EINFLUSS DER UHMWPE-PARTIKELFORM- UND GRÖßE  
Die Größe der überwiegenden Anzahl von Verschleißpartikeln liegt im Bereich von 
weniger als einem Mikrometer. Das Auflösungsvermögen herkömmlicher Lichtmikro-
skope liegt im Bereich einer Wellenlänge von 0,4 bis 0,7 Mikrometer. Daher können 
kleinere Partikel mit dieser Technik nicht gesehen werden. Deshalb wurde in vielen 
Studien die Anzahl der Polyäthylenpartikel im periprothetischen Gewebe meist unter-
schätzt [136]. 
Unterschiede der artikulierenden Oberflächen sowie differierende Bewegungsmuster 
führen zu unterschiedlichem Verschleißverhalten bei Polyäthyleninlays künstlicher 
Hüftgelenke verglichen mit denen von Kniegelenken. Eine reduzierte Konformität der 
Oberflächen eines künstlichen Kniegelenkes führt zu gesteigerten Kontaktbelastungen, 
welche die maximale Bruchfestigkeit der UHMWPE-Komponente übersteigen können. 
Hinzu kommt im Kniegelenk die Kombination aus Roll-, Gleit- und Rotationsbewegung. 
Im Falle alloplastischer Hüftgelenke dominieren die Verschleißmechanismen „Mikroad-
häsion“ und „Mikroabrasion“ mit der Bildung von Polyäthylenpartikeln einer Größen-
ordnung von weniger als einem Mikrometer. 
Demgegenüber dominieren beim totalen Kniegelenkersatz eine Oberflächendelamina-
tion (Ermüdung), Pitting und Ermüdungsbrüche des Polyäthylens mit der Bildung viel 
größerer Verschleißpartikel.  
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Unter in vitro Bedingungen gilt für UHMWPE Partikel folgende Gesetzmäßigkeit: für 
eine vorgegebene Konzentration von Verschleißpartikeln verringert sich die stimulatori-
sche Fähigkeit dann, wenn die Partikel über eine Größe von mehr als sieben Mikrome-
ter oder weniger als 0,2 Mikrometer verfügen [137]. Diese Erkenntnis legt nahe, dass 
vornehmlich Verschleißpartikel aus Polyäthylen, die bei alloplastischen Kniegelenken 
entstehen, aufgrund ihrer großen Anzahl und vornehmlichen Größe innerhalb dieser 
Spannweite die Potenz besitzen, eine biologische Reaktion des Implantatträgers her-
vorzurufen.  
Bei Mobile-bearing-Prothesen muss bezüglich entstehender Polyäthylenpartikel eine 
differenzierte Betrachtung vorgenommen werden. An der Gleitfläche zwischen tibialer 
Basisplatte und Unterseite des Polyäthyleninlays entstehen aufgrund hoher Kongruen-
zen nur wenige Freiräume, so dass als Verschleißmechanismus vorwiegend Abrasion 
und adhäsiver Abrieb auftreten. Dies führt durch mahlende Bewegungen zur Entste-
hung kleiner PE-Partikel, dem sog. „submicron wear“. Oberseitig, dort wo das Polyä-
thyleninlay mit den Femurkondylen artikuliert, entstehen wie bei tibial-fixed-Prothesen 
durch Delamination und Pittingbildung größere PE-Verschleißpartikel. Hinzu kommt 
noch der größere Anteil an Dreikörperabrieb: durch die offene, chirurgisch zerstörte 
Gelenkkapsel ist der Gelenkraum zugängig für Verschleißpartikel aus der Umgebung. 
SACOMEN et al. untersuchten die Auswirkungen von Polyäthylenpartikeln auf das um-
gebende Gewebe im Kaninchenversuch und kommen zu dem Ergebnis, dass mikro-
skopisch kleine UHMWPE-Partikel biosynthetische Reaktionswege im Knochen und 
mesenchymalen Gewebe unterdrücken. Ein herabgesetzter Kollagenmetabolismus und 
eine reduzierte Bildung des Tumornekrosefaktors β sprächen für eine herunterregulier-
te Zellaktivität bei Knochenbildungsvorgängen. Dem zugrunde liege eine Unterdrü-
ckung der Osteoblastenfunktion, die sich durch eine verminderte Kollagen-, Glykosa-
minoglykan- (GAG) und Knochenbildung zeige [138]. Die gemessenen Ergebnisse 
finden sich in Tabelle 7.2. 
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Fremdkörperreaktion auf Polyäthylenpartikel. Eine dünnere zellärmere Gewebeschicht wurde parallel zur 
Gelenkoberfläche gefunden. Dort fanden sich Makrophagen und doppelbrechende Polyäthylenpartikel.  
Abbildung 7.3: Gewebeuntersuchungen von SACOMEN et al. [138] 
 
Tabelle 7.2: Biochemische Analyse von Umgebungsgewebe 
tibialer Hemiarthroplastien bei Kaninchen [137] 
Parameter Kontrollgruppe UHMWPE 
µg DNA 98.3 (23.7) 67.0 (16.5) 
ng PGE2 124.2 (51.6) 210.3 (88.4) 
µg TGFβ 4.7 (0.9) 2.4 (0.4) 
pg IL-1 269.7 (57.3) 640.0 (341.1) 
µg GAG 112.5 (21.5) 52.9 (8.9) 
DNA = totaler DNA-Gehalt des umgebenden 
Gewebes, GAG = Glykosaminoglykan, jeweils 
gemessene Werte plus Standardabweichung in 
Klammern 
 
MATTHEWS et al. zeigen in ihrer Studie, dass von ihrer Größe her phagozytierbare 
UHMWPE-Partikel (Range: 0,24 – 1,7 µm) zu einer gesteigerten Zytokinproduktion 
führen. Größere Partikel hingegen erzeugten durchweg geringere Zytokinaus-
schüttungen [133]. Diese Studie zeigt, dass Partikel, die von ihrer Größe her im „sub-
micron wear“-Bereich liegen, erhöhte Zytokinausschüttungen erzeugen. Analog dazu 
ließe sich schließen, dass Mobile-bearing-Prothesen, die vermehrt Verschleißpartikel in 
dieser Größenordnung erzeugen, eine erhöhte Zytokinausschüttung mit vermehrter 
Osteoklastenaktivität bedingen. 
CHIBA und INOUE (2000) wiesen im Falle von revisionsbedürftigen Hüftprothesen eine 
starke Aktivierung humaner Monozyten und Makrophagen durch    UHMWPE-Partikel 
nach. Sie bestimmten die Freisetzung von IL-1β, IL-6 und TNF-α und kamen zu dem 
Ergebnis, dass Polyäthylenpartikel ein potenter Stimulator von Abwehrreaktionen sind 
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und damit maßgeblich zu einer Osteolyse beitragen können. 90 Prozent der gefunde-
nen Partikel wiesen einen Durchmesser von weniger als 1 µm auf [139]. 
SHANBAG et al. (2000) untersuchten Größe und Aussehen von UHMWPE-Partikeln, die 
sie aus dem umgebenden Gewebe von 18 Knieprothesen erhielten, die eines Revisi-
onseingriffes bedurften. Dabei fanden Sie Verschleißpartikel mit einer mittleren Größe 
von 1,7 ± 0,7 µm (Range: 0,1 – 18 µm). 90 % der erhaltenen Partikel waren kleiner als 
3 µm. Die erhaltenen Partikel waren vornehmlich kugelförmig mit gelegentlich anhän-
genden Fibrillen und Gewebeflocken. Erstaunlicherweise zeigte sich ein Unterschied 
zu Polyäthylenpartikeln, die man im umgebenden Gewebe von Hüftprothesen fand: die 
Größe der PE-Partikel bei Totalem Kniegelenkersatz (TKE) betrug im Mittel das Dreifa-
che der Partikel bei Totalem Hüftgelenkersatz (THE).  
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Abbildung 7.4: Größenvergleich von Verschleißpartikeln bei Hüft- und Knieprothe-
sen [140] 
Die Autoren kommen zu dem Ergebnis, dass die unterschiedlichen mechanischen As-
pekte in der Bewegung durch die unterschiedlich großen PE-Partikel (Abbildung 7.4) 
repräsentiert werden. So dominieren am Kniegelenk Roll- und Gleitbewegungen, die 
an der UHMWPE-Oberfläche ein Pitting und Delaminieren verursachen. Durch die ge-
ringere Kongruenz und das offenere Gelenk werden Verschleißpartikel eher in die Um-
gebung abgegeben. Im Gegensatz dazu überwiegt beim künstlichen Hüftgelenk eine 
Gleitbewegung zwischen Femurkopf und UHMWPE-Hüftpfanne. Dies erzeugt eine 
höhere Kongruenz mit konsekutiv geringerer Belastung der UHMWPE-Fläche. Entste-
hende Verschleißpartikel halten sich länger im Gelenk auf und unterliegen einer an-
dauernden Mahlbewegung, wodurch ihre Größe reduziert wird.  
Daraus schlossen die Autoren, dass die Größe einen wesentlichen Aspekt für die bio-
logische Antwort des umgebenden Gewebes darstellt. 
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Elekronenmikroskopische Aufnahme großer 
flockenartiger UHMWPE-Trümmer
Elektronenmikroskopische Aufnahmen von Polyäthylenpartikeln aus dem Umgebungsgewebe 
von Hüftprothesen. Die Abbildungen zeigen Spheroide (links) sowie Zusammenlagerungen 
kleinerer Partikel mit vernetzenden Fibrillen (rechts)  
Abbildung 7.5: Elektronenmikroskopische Aufnahme von UHMWPE-Partikeln [140] 
Elektronenmikroskopische Aufnahme von UHMWPE-Partikeln aus dem 
Umgebungsgewebe von revisionsbedürftigen künstlichen Kniegelenken. Die Abbildungen 
zeigen feinste UHMWPE-Partikel unterschiedlicher Morphologie mit anhängenden 
Fibrillen sowie die Zusammenlagerung von Partikeln durch Fibrillen 
 
Abbildung 7.6: Elektronenmikroskopische Aufnahmen von Polyäthylenpartikeln [140, 141] 
Als Reaktion auf die in das umgebende Gewebe freigesetzten UHMWPE-Partikel zeigt 
sich sowohl beim Totalen Ersatz des Hüftgelenkes (THE) als auch beim Totalen Knie-
gelenkersatz (TKE) als Makrophagenantwort eine Membranbildung, die beim TKE je-
doch mit einer größeren Anzahl von Fremdkörperriesenzellen einhergeht. Auf die im 
Mittel größeren PE-Partikel bei TKEs findet sich als Antwort eine geringere Freisetzung 
der Entzündungsmediatoren Interleukin (IL)- 1α, IL-1β, Prostaglandin E2 (PGE2) sowie 
IL-6 [142]. 
Viele verschiedene Studien, in denen vornehmlich elektronenmikroskopische Untersu-
chungen zur Charakterisierung von UHMWPE-Verschleißpartikeln eingesetzt wurden, 
zeigen weitgehend übereinstimmende Partikel-Morphologien und Partikelgrößen: 
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Im Umgebungsgewebe revisionsbedürftiger alloplastischer Hüftgelenke fanden sich 
sphärische, im Mittel 0,1-0,5 µm im Durchmesser messende Partikel sowie Ansamm-
lungen kleinerer Partikel, die durch Fibrillen miteinander verbunden waren. Sie wiesen 
auf einer Seite abgerundete, auf der anderen Seite spitz zulaufende Enden auf. Sie 
messen 0,2 bis 0,3 µm in der Breite und bis zu 10 µm in der Länge [143, 144].  
Bei alloplastischen Kniegelenken führen die vorherrschenden Verschleißmechanismen 
(Delamination, Pitting, Oberflächenermüdung) zur Bildung größerer Verschleißpartikel 
mit einer daraus resultierenden geringeren Ausschüttung proinflammatorischer Media-
toren. 
7.4 EINFLUSS DER POLYÄTHYLEN-PARTIKELZAHL 
In einer Studie von TIPPER et al. wurden UHMWPE Verschleißpartikel bei aseptisch 
gelockerten Hüftprothesen untersucht sowie das umgebende Gewebe quantitativ auf 
den Polyäthylengehalt untersucht. Pro Gramm Gewebe fand man circa 1010 Partikel 
oder aber 1 mg UHMWPE [145]. Hochgerechnet entsprach dies einem Volumen von 
1 mm³ pro cm³ Umgebungsgewebe.  
CLARKE und KABO (1991) sprechen in ihrer Studie von einem Abrieb von 40 Mio. bis 40 
Mrd. Partikel pro Jahr [146]. 
BENJAMIN et al. bestimmten  2001 im Rahmen von Revisionseingriffen den Verschleiß 
bei 33 Tibiainlays von drei verschiedenen, das hintere Kreuzband erhaltenden Kniepro-
thesen-Typen [147]. Neben der rein numerischen Bestimmung der Verschleißpartikel 
untersuchten die Autoren auch Verschleißmuster. Die mittlere jährliche Verschleißrate 
lag bei 0,35 mm und bewegte sich dabei in einer Range von 0,05-1,68 mm. Das mittle-
re gemessene Volumen an Verschleißpartikeln legten die Autoren bei 794 mm³ fest 
(Range: 24-4088 mm³/Jahr).  
7.5 EINFLUSS DES POLYÄTHYLEN-VERNETZUNGSGRADES 
Abriebfestes Durasul-PE, dessen klinische Bewährung im Hüftbereich aufgrund der 
erst 1998/1999 erteilten Zulassung noch aussteht, zeigt unter Laborbedingungen im 
Knie ebenfalls Vorteile gegenüber herkömmlichem Polyäthylen. Das besondere Kalt-
flussverhalten von Durasul vergrößert die Kontaktfläche zur Femurkomponente, was 
wiederum die punktuelle Belastung des Kunststoffs verringert. Der Abrieb ist – je nach 
Simulator und Bearing-Variante – nicht messbar oder deutlich geringer als bei her-
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kömmlichem PE [148]. Im klinischen Versuch zeigte sich dabei, dass sich neues und 
künstlich gealtertes Durasul praktisch gleich verhalten. Sulzer-Medica sieht darin die 
Bestätigung, dass Durasul der Versprödung widersteht und geht davon aus, dass es 
mit diesem Kunststoff auch auf Dauer keine Delamination geben wird. Im Oktober 2000 
hat die amerikanische Gesundheitsbehörde FDA die Zulassung für Fixed-Bearings im 
Rahmen der Knieendoprothetik aus Durasul erteilt [148]. 
7.6 UNTERSUCHUNGEN ZUM EINFLUSS DER PARTIKEL 
Wichtig bleibt zu berücksichtigen, dass im Prozess einer aseptischen Lockerung nicht 
einfache konventionelle UHMWPE-Partikel eine Rolle spielen. Das als Gleitpartner 
eingesetzte UHMWPE unterliegt durch die andauernden mechanischen, chemischen 
und physikalischen Einflüsse einer steten Veränderung seiner Struktur. Die entstehen-
den Verschleißpartikel verfügen wieder über ganz andere physiko-chemische Eigen-
schaften als das Ausgangsmaterial. Ebenfalls weiß man, dass die Entzündungsreakti-
on weniger von der Anzahl und Größe der Partikel abhängt als vielmehr von deren 
Oberflächenreaktivität [149]. Verschleißpartikel aus polymerischen Materialien sind 
biologisch aktiv, da ihre    Oberflächen mit menschlichem Gewebe interagieren können, 
mit dem sie in Kontakt treten.  
Deshalb ist es nicht möglich, die Reaktivität entstehender Verschleißpartikel auf dem 
Boden bekannter physiko-chemischer Eigenschaften des Ausgangsmaterials vorher-
zusagen. Vielmehr hängt sie maßgeblich von Faktoren wie Mikro- und Makromorpho-
logie oder der Kontaktfläche ab. Die Adsorption von Molekülen an der Oberfläche, de-
ren hydrophiler oder hydrophober Charakter sowie die Entstehung freier Radikale ver-
ändert die Reaktivität der Partikel maßgeblich.  
Ein gerade freigesetzter Verschleißpartikel, der noch keinen Kontakt zum Umge-
bungsmilieu hatte, verfügt über ganz andere Eigenschaften als ein sich bereits länger 
im Gewebe befindlicher Partikel, der bereits mit dem Umgebungsgewebe interagiert 
hat.  
YUAN et al. [150] untersuchten Zusammenhänge bezüglich einer aseptischen Locke-
rung von Knieprothesen. Hier speziell war das Augenmerk darauf gerichtet, wie es zur 
Migration von Verschleißpartikeln innerhalb fibröser Membranen unterhalb des tibialen 
Plateaus kommen kann. Die Autoren erklären modellhaft, dass dies durch eine Art 
Pump- und Saugwirkung der Flüssigkeiten im interstitiellen Gewebe erklärt werden 
kann. Dennoch kommen die Autoren zu der Erkenntnis, dass eine Knochenresorption 
nicht durch die freigesetzten Verschleißpartikel initiiert werden könne. Vielmehr sehen 
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sie für eine aseptische Lockerung mechanische Faktoren wie Gewebebelastung sowie 
die Strömungsgeschwindigkeit der interstitiellen Flüssigkeit als ursächlich an.  
URBAN et al. (2000) wiesen bei insgesamt 29 Patienten (19 THE, 10 TKE) Polyäthylen-
Verschleißpartikel in peripherem Gewebe nach. So fanden sie bei 68 Prozent (neun-
zehn) der Patienten Polyäthylenpartikel in paraaortalen Lymphknoten sowie in 14 Pro-
zent (vier) innerhalb von Leber und Milz. Die Mehrheit der Partikel wies eine Größe von 
weniger als einem Mikrometer bei einer Spannweite von weniger als einem bis hin zu 
30 Mikrometern [151].  
Lebergewebe eines Patienten mit einer seit 15 Jahren Implantierten 
Knieprothese. Das polarisationsmikroskopische Bild zeigt links 
Makrophagen in der Nähe eines Gallenganges. Sie enthalten 
doppelbrechende Partikel, die als UHMWPE  identifiziert werden 
konnten.
 
Abbildung 7.7: Lebergewebe eines Patienten mit einer seit 15 Jahren 
Implantierten Knieprothese [151]  
In der Mehrheit der Fälle lagen die gemessenen UHMWPE-Konzentrationen in den 
untersuchten Geweben jedoch unterhalb besorgniserregender Konzentrationen, ohne 
diese jedoch zu quantifizieren. Die Autoren bestimmten dabei die Konzentrationen der 
Verschleißpartikel anhand gemessener Partikel pro Gesichtsfeld bei der histologischen 
Untersuchung von Lymphknoten und Lebergewebe. 
NIZEGORODCEW et al. [152] entdeckten große Osteolyseherde bei revisionsbedürftigen 
Hüftprothesen dort, wo UHMWPE in unmittelbaren Kontakt zum Knochen getreten war. 
Die Bildung einer synoviaähnlichen Membran am Knochen-Implantat-Interface sahen 
sie als Ausdruck einer starken Entzündungsreaktion mit der Bildung lokaler Granulome 
und Nekrosen. Eine immunologische Reaktion durch den Implantatträger zeige sich 
durch die Bildung typischer Zellen und die Expression von Zytokinen, die eine oste-
oklastische Differenzierung bewirken können.  
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Mehrkernige Riesenzellen im Um-
gebungsgewebe von UHMWPE-Partikeln 
Bildung von Fremdkörpergranulomen
um die größten UHMWPE-Partikel 
Durch die Präparation herausgelöster
UHMWPE-Partikel entstandene Lücken 
bei Fremdkörperriesenzellen. 
Elektronenmikroskopische Darstellung 
einer großen Anzahl kleiner (< 1µm) 
UHMWPE-Partikel innerhalb der 
Zellorganellen von Histiozyten  
Abbildung 7.8: Umgebungsreaktionen auf UHMWPE-Partikel [152] 
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8 LÖSUNGSANSÄTZE ZUR VERSCHLEIßMINIMIERUNG 
Die vorherrschende Problematik in der Knieendoprothetik ist heute das Verschleißver-
halten bzw. der Polyäthylenabrieb, die Implantatlockerung und patellare bis retropatel-
lare Schmerzen bzw. Subluxationen. In dem Bestreben, Lösungswege zu finden, wur-
den in den zurückliegenden Jahren nicht nur das Prothesendesign – z.B. gleitende 
Polyäthyleninlays zur Spannungsreduktion – sondern auch die operativen Implantati-
onstechniken weiterentwickelt.  
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Abbildung 8.1: Schwerpunktbereiche der technischen Kniegelenkprothesenentwicklungen (vgl. 
[153]) 
Materialoptimierungen im Rahmen der Knieendoprothetik konzentrieren sich im We-
sentlichen auf die Verbesserung des Verschleißverhaltens und damit auf die Reduzie-
rung aseptischer Lockerungen.  
Die Optimierungsansätze zur Verbesserung der Überlebensraten von künstlichen 
Kniegelenken bedürfen einer pluridisziplinären Zusammenarbeit innerhalb der in 
Abbildung 8.1 dargestellten Forschungsbereiche. 
Im Bereich der Materialforschung spielen Verbesserungen auf Seiten der metallischen 
Komponenten ebenso eine Rolle wie auf Seiten des UHMWPE. Beim metallischen 
Werkstoff wäre eine Verbesserung der Verschleißbeständigkeit der verschiedenen 
Titanlegierungen wünschenswert, da diese gerade in der Gleitkombination mit UHMW-
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PE zu vermehrten Verschleißraten neigen. Hier böte sich eine Beschichtung mit harten 
Schichten (Stickstoff-Ionenimplantation) an. In der Gleitkombination mit Kobalt-Chrom-
Legierungen muss besonderer Wert auf die Biokompatibilität der Legierung gelegt 
werden. Hier ist auch der Nachteil des Werkstoffes bei der zementfreien Einbringung 
der femoralen Prothesenkomponente zu berücksichtigen, da aufgrund der großen Un-
terschiede der Elastizitätsmodule des Knochens und der Kobalt-Chrom-Legierung die 
Kraftübertragung am Interface nicht optimal erfolgt.  
Ebenfalls zu diskutieren wäre der femorale Oberflächenersatz mittels einer kerami-
schen Beschichtung der Prothesen. Hierbei muss aber – bedingt durch die Sprödigkeit 
der Keramik – der Angriffspunkt für die vorherrschende Verschleißproblematik auf-
grund der Sprödigkeit des Werkstoffes verringert werden. Dies bedeutet, dass Span-
nungsspitzen an den Artikulationsflächen vermieden werden müssen, da diese eine 
wichtige Rolle für das Verschleißverhalten zum einen bei der Polymerkomponente, 
zum anderen aber auch sehr ausgeprägt bei der Keramikkomponente spielen. Dies 
kann nur durch eine sehr hohe Konformität der Oberflächen gewährleistet werden. Da-
zu bedarf es aber eines hinreichenden Alignments der Prothese. Dem zu Grunde lie-
gen muss eine sehr dezidierte Implantationstechnik mit einem ausgeprägten Soft-
tissue-balancing. Um die Angriffsmöglichkeiten der Hauptverschleißmechanismen (Pit-
ting, Delamination) für das UHMWPE im künstlichen Kniegelenk zu minimieren, bedarf 
es einer sehr hohen Konformität der Gleitpartner. Hier sind auf der einen Seite Anfor-
derungen an das Design gestellt, auf der anderen Seite aber auch Forderungen an die 
Implantationstechnik notwendig. So ist eine hohe Genauigkeit beim Einbringen der 
Prothesenkomponenten erforderlich, denn eine asymmetrische Primärimplantation 
bringt asymmetrische Belastungen der Werkstoffe mit sich. Vorstellbar ist hier der Ein-
satz einer roboterunterstützten Chirurgie. Diese sollte dazu dienen, die Implantation 
der Prothese möglichst genau zu gewährleisten, ohne dadurch die chirurgische Arbeit 
zu ersetzen. 
Da der Verschleiß der Polyäthylenkomponente maßgeblich durch die Rauheit des Arti-
kulationspartners beeinflusst wird, ist eine Verbesserung der Oberflächenqualität der 
Femurkomponenten sehr wichtig. Durch eine konsequente Reduktion des Kohlenstoff-
gehaltes in verwendeten Metalllegierungen kann die Oberflächenrauheit reduziert wer-
den [18]. 
Die derzeitigen Forschungen zur Verbesserung der Langzeitresultate des Polyäthylens 
konzentrieren sich auf die Optimierung der Verschleißbeständigkeit. Hierbei ist zu be-
rücksichtigen, dass in der gesamten Herstellungskette von Polyäthylenimplantaten – 
vom Ausgangspulver bis zur implantationsbereiten Prothese – viele Details zu berück-
sichtigen sind, um ein hochwertiges Produkt mit  niedriger Verschleißrate zu erhalten. 
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Hierbei spielen nicht nur einzelne Parameter bei der Polyäthylenherstellung eine Rolle, 
sondern das gesamte, das Endprodukt beeinflussende Herstellungsverfahren. Die Be-
mühungen zielen derzeit weitestgehend darauf ab, unerwünschte Oxidationseffekte 
des UHMWPE schon vor der Implantation nahezu auszuschließen. 
Eine wichtige Voraussetzung für die Verminderung von Belastungsspitzen der Polyä-
thyleninlays stellt eine hohe Konformität der artikulierenden Gleitpartner dar. So zeig-
ten D´LIMA et al. (2001), dass eine erhöhte Konformität der Gleitpartner im Kniegelenk 
zu einer signifikant reduzierten Kontaktbelastung führt. Besonders wichtig ist dabei ein 
korrektes Alignment zur Verhinderung einer ausgeprägten Rotation der Prothese, da 
es hierdurch zu einer asymmetrischen Belastung des UHMWPE kommt. Im Falle einer 
hohen Konformität zeigte sich eine bis zu 26% reduzierte Belastung gegenüber des 
Zustandes, in dem die Oberflächen der Gelenkpartner aufgrund fehlender Konformität 
einseitig voneinander getrennt wurden und die jeweils andere Kondyle vermehrt das 
Tibiaplateau beanspruchte [154]. In einer weiteren Studie unterstrichen die Autoren die 
Forderung danach, ein hohes Alignment zu gewährleisten: in einem Kniesimulator 
zeigten Implantate mit einem Varus-Malalignment den höchsten Verschleiß [155].  
Das „Crosslinking“ von Polyäthylen wird als verheißungsvoller Kandidat für abriebfeste 
Gleitpartner gehandelt [156]. Viele Autoren hoffen, dass Crosslinking die Abriebrate 
von Polyäthylenimplanten reduziert. Doch die bisherigen Resultate der aktuellen, stan-
dardisiert hergestellten und kommerziell verfügbaren hochvernetzten Polyäthylene be-
ziehen sich einzig auf Labordaten. Die bisher zitierten klinischen Arbeiten basieren 
noch nicht auf kommerziell verfügbaren Materialien [157, 158]. Somit sind noch keine 
mittelfristigen klinischen Daten des auf dem Markt befindlichen hochgradig querver-
netzten Poläthylens (HCLPE) verfügbar. Auch fehlen klinische Daten mit HCLPE bei 
modular aufgebauten Implantaten und zementfreier Implantationstechnik. Gerade im 
Bereich des Crosslinkings ist es wünschenswert, dass der durch die Sterilisationsmaß-
nahmen initiierte Prozess der Vernetzung innerhalb des amorphen Anteils der Polyme-
re zu einem stabilen Endprodukt führt. Es soll demnach gewährleistet sein, dass die 
Bildung freier Radikale auf ein Minimum beschränkt bleibt.  
8.1 UNTERSUCHUNGEN ZUR VERSCHLEIßMINIMIERUNG 
TOMITA et al. (1999) [159] erforschten den Einfluss von Vitamin E auf die Rissbildung in 
UHMWPE. Dabei zeigte sich, dass Risse unterhalb der PE-Oberfläche vornehmlich 
durch wiederholte Gewichtsbelastung, eine Delamination des Polyäthylens oder durch 
Gleitbewegung erzeugt wurden [160]. Die Delamination des Polymers beginnt durch 
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eine starke Belastung der unmittelbaren Grenzschicht zur Oberfläche, gefolgt von einer 
rasch progredienten Zerstörung durch Fortschreiten entstehender Risse im Material, 
die sich in der Hauptsache entlang bestehender Gefügegrenzen ausbreiten.  
Im Vergleich mit unsterilisierten PE-Proben zeigte gammasterilisiertes PE ein deutlich 
günstigeres Verschleißverhalten. Polyäthylenproben mit hinzugefügtem Vitamin E zeig-
ten im Vergleich zu gammasterilisierten Proben darüber hinaus eine deutliche Redukti-
on von Rissbildung und Delamination. 
WHITE et al. verglichen 1996 die Oberflächenbeschaffenheit sowie physikalische und 
mechanische Eigenschaften von 26 revidierten Tibiaplateaus aus UHMWPE [161]. 
Diese waren entweder mittels Äthylenoxid oder mittels γ-Strahlung sterilisiert worden. 
Dabei zeigte sich bei den Komponenten, die durch Äthylenoxid behandelt wurden, 
deutlich weniger Verschleiß. Komponenten, die durch eine γ-Sterilisation behandelt 
wurden, wiesen eine reduzierte Duktilität (Ausdehnung bis zum Riss) auf sowie eine 
geringere Härte und erhöhte Kristallinität.  
FUCHS et al. bestimmten Kristallinitätsveränderungen durch unterschiedliche Sterilisati-
onsverfahren mittels DSC-Messungen (differential scanning calorimetry). So erhöht 
eine γ-Sterilisation den Kristallinitätsgrad bezogen auf eine unsterilisierte UHMWPE-
Probe um 0,5% auf 56 %, Äthylenoxid erhöht die Kristallinität um 2,2% auf 57,7%, eine 
autoklavierte Halbzeug-Probe wies einen Kristallinitätsanstieg um 2,4% auf 57,9% auf 
[162]. 
COSTA et al. verglichen γ-sterilisiertes UHMWPE mit Äthylenoxid-sterilisiertem UHMW-
PE [163]. Hierbei zeigten γ-sterilisierte Proben höhere Oxidationslevel. Verantwortlich 
dafür machen sie höhere Konzentrationen von Hydroxyperoxiden. Durch eine Infraro-
tanlayse der Proben zeigte sich bei γ-sterilisiertem UHMWPE eine Reduktion des Mo-
lekulargewichtes sowie eine daraus resultierende verringerte Abriebbeständigkeit. Die 
inhomogene Verteilung reaktiver Spezies innerhalb des Polyäthylens seien für das 
unvorhersagbare in vivo-Verschleißverhalten verantwortlich.  
OONISHI und KADOYA zeigen im Jahr 2000, dass eine Gammasterilisation von Polyäthy-
lenkomponenten in einer sehr hohen Dosis (100 Mrad) das Verschleißverhalten sehr 
günstig beeinflusst. Sie erheben die Hypothese, dass bei solch hohen Dosen das in-
tramolekulare Crosslinking innerhalb der Polymerketten den negativen Effekten von 
Kettenbrüchen oder oxidativer Degradation überlegen ist [164].  
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Abbildung 8.2: Vergleich der Verschleißraten von Standard-UHMWPE und Cross-
linked-UHMWPE [165, 157] 
WIRTZ et al. (2001) stellen mit der Verstreckung eine neuartige Behandlung der Poly-
äthylenkomponente zur Verschleißminimierung vor [166]. Ihre Untersuchungen zeigten 
eine deutliche Verschleißreduktion bei verstreckten PE-Proben gegenüber unverstreck-
ten Proben. Grundüberlegung ihrer Forschungen war es, das Polyäthylen der mikro-
strukturellen Architektur des Gelenkknorpels näherungsweise anzupassen. Der Ge-
lenkknorpel einer gesunden tibialen Artikulationsfläche mit seinem hohen Anteil tan-
gential in der vorwiegenden Bewegungsrichtung des Knies verlaufender Kollagenfibril-
len verfügt in Bewegungsrichtung über einen höheren E-Modul als senkrecht zu dieser 
Achse. Zur Erzielung eines höheren E-Moduls der Polyäthylenkomponente wurde nun 
die Molekülorientierung innerhalb der tibialen Komponente der des Benninghoffschen 
Knorpelmodells [167] durch Verstreckung angenähert.  
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Abbildung 8.3: Das Benninghoffsche Knorpelmodell [167] 
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Dem Modell (Abbildung 8.3) entsprechend, besteht der menschliche Knorpel aus vier 
Zonen unterschiedlicher fibrillärer Grundstruktur. Die mechanischen Eigenschaften 
werden durch die Zusammensetzung der Kollagenfasern und der Proteoglykankomple-
xe bestimmt. In Zone 1 verlaufen viele tangential angeordnete Fasern, die für eine ho-
he Zugfestigkeit (70 MPa) des Knorpels verantwortlich sind [168]. Zone 2 und 3 garan-
tieren durch ihren hohen Anteil an wasserbindenden Proteoglykanen die hohe Druck-
festigkeit (5 MPa) des Knorpels. Sie verlaufen nahezu senkrecht zur Hauptbewe-
gungsebene des Gelenkes und sind in Zone 4 direkt im subchondralen Knochen ver-
ankert. Die Orientierung und Ausrichtung der Knorpelfasern sorgt dafür, dass die an 
der Knorpeloberfläche auftretenden Scherkräfte in Druckkräfte umgewandelt werden 
und über die tiefer liegenden Knorpelzonen relativ gleichförmig auf den Knochen 
übertragen werden [169]. 
WIRTZ et al. fanden heraus, dass in den Abriebversuchen in physiologischer Kochsalz-
lösung die verstreckten Polymerproben um 70 % geringeren Abrieb aufwiesen als die 
unverstreckten. Darüber hinaus wiesen unverstreckte Proben deutliche Defektbildun-
gen und Delaminationen der Oberflächen auf, welche rasterelektronenmikroskopisch 
bei den verstreckten Proben nicht nachweisbar waren.  
Abbildung 8.4 zeigt schematisch den Prozess des Verstreckens von Polyäthylen. Teil-
kristalline Polymere bilden Kristallite aus gefalteten Ketten mit verknäuelten Brücken-
molekülen in der amorphen Phase zwischen den Kristalliten. Beim Abkühlen aus der 
Schmelze beginnt die Kristallisation bei einzelnen, diskreten Keimen und führt in der 
Regel zu Sphäruliten als Oberflächenstrukturen, die unter dem Lichtmikroskop beo-
bachtet werden können. Die Ausrichtung der Ketten in teilkristallinen Polymeren zur 
Erzeugung von hochfesten und hochsteifen Fasern erfolgt normalerweise durch me-
chanisches Verstrecken.  
96  Lösungsansätze zur Verschleißminimierung 
Das Verstrecken von amorphen 
(oben) und teilkristallinen, 
knäuelartigen Makromolekülen 
führt zu orientierten Molekülen
es entstehen hochfeste Fasern
 
Abbildung 8.4: Schematische Darstellung einer Verstreckung auf Molekülebene 
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9 DISKUSSION 
Die Implantation eines künstlichen Kniegelenks ist heute ein Standardeingriff in der 
orthopädischen Chirurgie, da jährlich alleine in Deutschland rund 50.000 Knieen-
doprothesen implantiert werden. Allerdings müssen 15 bis 20 Prozent der Knieen-
doprothesen schon innerhalb der ersten zehn Jahre aufgrund von Prothesenlockerun-
gen gewechselt werden. Die Ursachen für die Lockerungen der Knieendoprothesen 
liegen neben vielen anderen vor allem im Verschleiß des Werkstoffs Polyäthylen be-
gründet.  
 
MCKELLOP fasst die Verschleißproblematik in der Endoprothetik eindrucksvoll zusam-
men:  
"In clinical use the long-term wear resistance of a specific tibial plateau will de-
pend on numerous factors, including the type of polyethylene from which it was 
fabricated, the fabrication method (e.g. molding or extruding), the type of sterili-
zation used, the type of implant (hips and high or low conformity knees), the 
duration of shelf-storage prior to implantation, duration of use in vivo, and depth 
within the polymer to which wear has progressed. The influence of each of 
these complex and interactive parameters on the long-term wear resistance of 
polyethylene components is only now being isolated and quantified through 
clinical radiographic wear measurements, analysis of retrieved implants, and 
laboratory wear simulations." 
 
Zu den Eigenschaften des in der Endoprothetik verwendeten ultrahochmolekularen 
Polyäthylens (UHMWPE) gehören eine geringe Härte und Zugfestigkeit, ein geringes 
Elastizitätsmodul sowie ein hohes Maß an Kaltfluss unter dynamischer Wechsellastbe-
anspruchung. Wie eine Vielzahl verschiedener Studien zeigt, ist der Polyäthylenver-
schleiß im alloplastischen Kniegelenk ein multifaktorielles Geschehen. So variiert die 
Menge des verschlissenen Polyäthylens im Kniegelenk bei weitem stärker als im Hüft-
gelenk. Die Unterschiede der Verschleißraten sind bedingt durch: 
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? das Prothesendesign (Grad der Konformität der artikulie-
renden Gelenkflächen) 
? die chirurgische Operationstechnik (mechanische Führung, 
Fixation der Komponenten),  
? die Anwesenheit von „Third-bodies“ 
? die Dicke des Polyäthyleninlays 
? Herstellungsprozess des Polyäthylens 
? Sterilisationsmethode des UHMWPE 
Wie Abbildung 9.1 ausführlich darstellt, impliziert die Suche nach Optimierungsmög-
lichkeiten von Polyäthylenkomponenten bei Knieprothesen eine sehr komplexe Ursa-
chenanalyse. 
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Abbildung 9.1: Komplexe Ursachenanalyse des Polyäthylenverschleißes im künstlichen Kniegelenk [170] 
Hochmolekulares Polyäthylen (UHMWPE) stellt nach dem heutigen Kenntnisstand mo-
derner Polymerforschung den Goldstandard auf Seiten des tibialen Gleitpartners bei 
Knieprothesen dar.  
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Trotz der hier aufgezeigten Schwächen des UHMWPE muss darauf hingewiesen wer-
den, dass die Einführung des UHMWPE und dessen konsequente Verbesserung wäh-
rend der letzten drei Jahrzehnte für die meisten Patienten eine segensreiche Entwick-
lung darstellt.  
Dennoch muss man mit den heute zur Verfügung stehenden Möglichkeiten eine stän-
dige Verbesserung des Einsatzes anstreben. 
Wichtig ist es, aus dem heutigen Kenntnisstand heraus, die Qualitätsanforderungen an 
UHMWPE als Gleitpartner in der Knieendoprothetik neu zu definieren.  
Bemühungen zur Verbesserung vor allem des Verschleißverhaltens von Polyäthylen 
greifen zu sehr unterschiedlichen Zeitpunkten in den Entwicklungs- und Implantations-
prozess einer Endoprothese ein. Ganz am Anfang der Zeitreihe steht die Auswahl ei-
nes geeigneten Polyäthylen-Pulvers, welches frei von Verunreinigungen sein sollte. 
Auswirkungen des Herstellungsprozesses der tibialen Komponenten zeigen sich da-
durch, dass man eine erhöhte Verschleißbeständigkeit bei formgepressten Werkstü-
cken gegenüber maschinell gefrästen Komponenten feststellte. Die heute bereits prä-
sente Technik erlaubt es, eine Optimierung des Werkstoffes durch eine direkte Form-
pressung zu erreichen. 
Im Rahmen des Sterilisationsprozesses des Werkstoffes muss besonders darauf ge-
achtet werden, dass der erzeugte Nutzen den in Kauf zu nehmenden Schaden über-
wiegt. Hier bietet sich vor allem eine Sterilisation mittels Elektronenbestrahlung an. 
Hier überwiegt der Nutzen, der sich neben der Keimfreiheit vor allem in der Ausbildung 
von Quervernetzungen innerhalb des amorphen Anteils des UHMWPE zeigt. Sollte 
eine Gammasterilisation für ein Polyäthylen-Werkstück erwogen werden, so ist strikt 
auf eine inerte Umgebung zu achten. Eine Gammasterilisation von ramextrudiertem 
UHMWPE unter Luft stellt einen nicht mehr zu akzeptierenden Stand der Technik dar, 
da die Bildung freier Radikale dabei zu ausgeprägten Kettenbrüchen innerhalb des 
Polymers führt, was mit einer verstärkten Verschleißneigung einher geht.  
Das Crosslinking von Polyäthylenkomponenten erweist sich derzeit als hoffnungsvoller 
Ansatz auf dem Weg dorthin, das Verschleißverhalten von UHMWPE zu optimieren. 
Dabei bleibt jedoch zu berücksichtigen, dass mit ansteigender Kristallinität des Materi-
als dessen Sprödigkeit ansteigt. 
Sehr überzeugend scheint der Ansatz von WIRTZ et al. zu sein, bei dem mittels einer 
Verstreckung der Polymerketten sehr gute Ergebnisse für das Verschleißverhalten 
unter in vitro-Bedingungen erzielt wurden. Sicherlich ist auch hier eine Kombination 
einer Verstreckung mit einer Sterilisation durch eine Elektronenbestrahlung sinnvoll. 
Dies erlaubt nämlich eine exaktere graduelle Verteilung der Bestrahlungsdosis auf das 
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Werkstück. Zudem ist der Angriffsort der Bestrahlung besser zu definieren und eine 
Feinjustierung der Bestrahlungstiefe besser zu gewährleisten (vgl. Abbildung 4.1). Zu-
sätzlich konnte hier durch ein graduelles Vernetzen der Polymerketten eine weitere 
Verschleißminimierung erzielt werden. WIRTZ et al. schaffen es mit ihrer vorgestellten 
Methode zur kombinierten Behandlung von UHMWPE-Komponenten erstmalig, den 
Werkstoff UHMWPE dem natürlichen Knorpel entsprechend dem Benninghoffschen 
Modell anzunähern. Durch die Verstreckung des UHMWPE wird eine enorme Reißfes-
tigkeit der oberen Schichten geschaffen, die besonders im Gleitflächenbereich enorm 
wichtig ist. Dort, wo das Tibiaplateau andauernden Reib-, Gleit- und Stoßbelastungen 
ausgesetzt ist, scheint durch die Verstreckung eine ausreichende Belastbarkeit gege-
ben zu sein. Eine graduelle Quervernetzung des Werkstücks in tiefen Schichten könnte 
zudem eine hohe Festigkeit auf der Unterseite, dort, wo das Inlay auf der tibialen Ba-
sisplatte befestigt wird, bewirken. Experimentelle Ergebnisse zu dieser Annahme lie-
gen jedoch derzeit noch nicht vor. 
Doch die Optimierung eines Knieprothesensystems lässt sich nicht einfach auf den 
Werkstoff UHMWPE bzw. Polyäthylen reduzieren. Abbildung 8.1 zeigt das große 
Spektrum möglicher Ansatzpunkte zur Verbesserung der Erfolgsrate von Knieprothe-
sen. Neben einer Verbesserung der Werkstoffkomponenten spielt vor allem auch das 
bedarfsgerechte Design der implantierten Prothesen eine wesentliche Rolle. Hier muss 
individuell ermessen werden, welcher Prothesentyp für welchen Patienten der optimale 
ist. Das Konzept mobiler Menisci ist sicherlich hochinteressant. Dabei bleibt allerdings 
zu bedenken, dass durch die zusätzlich geschaffene Gleitfläche zwischen Polyäthyle-
ninlay und tibialer Basisplatte eine weitere Verschleißquelle geschaffen wird. Gerade 
hier ist eine sehr filigrane Implantationstechnik von entscheidender Bedeutung, damit 
es nicht zu einer Lockerung der Komponenten kommt, da die asymmetrische Belas-
tung zu erheblich verstärktem Verschleiß führt. 
Eine mögliche Alternative zur Polyäthylengleitpaarung bestünde in einer Keramikgleit-
paarung, wie sie bereits in der Hüftendoprothetik angewandt wird. Hier bleibt jedoch 
die geringe Stoßfestigkeit keramischer Oberflächen ein enormes Problem. Gerade die 
im Kniegelenk sehr dominanten punktuellen Stoßbelastungen erscheinen derzeit als 
limitierender Faktor für keramische Oberflächen. 
Zukünftige Entwicklungen prothetischer UHMWPE-Komponenten sollten folgende Fak-
toren berücksichtigen, um eine gute Langzeitperformance der Prothesen zu erhalten: 
• Weitergehende Untersuchungen der polymerischen Materialien unter Erfor-
schung der Veränderungen durch von außen einwirkende Faktoren. Daher be-
darf es ausgiebiger Untersuchungen, um die physiko-chemischen Einflussfakto-
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ren zu charakterisieren, die zu vermehrtem Verschleiß der UHMWPE-
Komponente führen. Um den so genannten vermeidbaren Verschleiß zu redu-
zieren, müssen sowohl Herstellungs- als auch Sterilisationsprozesse genau ana-
lysiert werden. Für den Fall, dass die Eigenschaften des UHMWPE, so wie sie 
zum Zeitpunkt der Herstellung bestehen, erhalten bleiben, verfügt dieses Material 
nämlich über ausgesprochen gute biokompatible Eigenschaften.  
• Verbesserung der mechanischen Eigenschaften des UHMWPE durch eine Ver-
änderung der Verschleißeigenschaften. Hier ist eine Oxidationsstabilität beson-
ders wichtig. Eine Erfolg versprechende Möglichkeit wäre hier die Addition von 
Vitamin E, die einerseits die Toxizität des Materials reduziert, andererseits den 
oxidativen Verschleiß verzögert.  
• Wenn man es schafft, den vermeidbaren Verschleiß zu reduzieren, müssen 
Tests der Abriebfestigkeit unter der Simulation von in vivo-Bedingungen erfolgen, 
um die Verschleißsituation möglichst naturgemäß nachstellen zu können. Hier 
spielt die Absorption organischer Partikel, so wie sie in vivo vorkommt, eine we-
sentliche Rolle zum Verständnis der Fremdkörperreaktion durch den Implantat-
träger. 
• Wichtig wäre eine internationale Standardisierung, um die Sterilisationsprozesse 
sowie die Lagerung und die damit verbundenen Poststerilisationseinflüsse quali-
tativ überwachen und normieren zu können.  
• Quervernetztes Polyäthylen sollte weitergehend hinsichtlich seines mechani-
schen Verschleißverhaltens unter in vivo-Bedingungen untersucht werden.  
• Die Verstreckung von Polyäthylen in Kombination mit einer graduellen Vernet-
zung sollte klinisch erprobt werden, um den Schritt von den in vitro-Bedingungen 
hin zu in vivo-Bedingungen zu wagen. 
Auch wenn viele technische Details heute als gelöst betrachtet werden können, so 
verbleiben zahlreiche Aspekte in der Knieendoprothetik als zukünftiges Optimie-
rungspotenzial und Herausforderung. Diese bedürfen einer intensiven pluridisziplinä-
ren Zusammenarbeit und einer strengen klinischen Erfolgskontrolle im Sinne einer 
Qualitätssicherung. Viele vermeintliche Optimierungen und Innovationen haben in der 
Vergangenheit die Prüfung der Zeit nicht überstanden und sind nach vielen Jahren 
klinischer Anwendungen durch Alternativen abgelöst worden. Daher scheint ein 
engmaschiges und umfassendes Dokumentationssystem zur frühzeitigen Erkennung 
von nicht zielführenden Neuerungen unerlässlich. Steigende Implantationszahlen und 
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notwendige Revisionseingriffe werden zukünftig Implantatsysteme erfordern, die 
noch optimaler auf das zu versorgende Indikationsspektrum abgestimmt sind.  
Eine kritische Analyse von Fehlschlägen und Komplikationen in der Knieendoprothe-
tik zeigt den zukünftigen Handlungsbedarf und die Herausforderungen an Forschung, 
Entwicklung und Herstellung von Polyäthyleninlays. Vorwiegend sollten dabei die In-
novationen betrachtet werden, die einen umfassenden Lösungsansatz verfolgen und 
Einfluss auf eine Vielzahl zu optimierender Parameter nehmen.  
Um das klinische Verhalten der Polyäthylenarten zu vergleichen, müssten prospekti-
ve randomisierte Studien durchgeführt werden, die das klinische Verhalten dieser Po-
lyäthylenarten standardisiert vergleichen. Die bisherigen Langzeitresultate mit dem 
bewährten UHMWPE sind aber nicht so schlecht, dass unter Zeitdruck ein neues Ma-
terial kritiklos übernommen werden muss. Die Hoffnung bleibt bestehen, dass sich 
die neuen Gleitpaarungen in der klinischen Praxis bewähren und damit ein wichtiges 
Problem der heutigen Prothetik gelöst wird. 
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10 ZUSAMMENFASSUNG 
Die möglichen Versagensursachen in der Knieendoprothetik sind mannigfaltig [171]: 
? Lockerung/Instabilität speziell des Tibiaplateaus 
? Bruch einer oder beider Komponenten des Oberflächenersatzes 
? Schmerzen, speziell retropatellar 
? Patellabruch 
? Massiver Verschleiß 
? Instabilität/Luxation 
Ziel der vorliegenden Arbeit war es, speziell die Eigenschaften der Polyäthylenkompo-
nente beim künstlichen Kniegelenkersatz, hier besonders des UHMWPE als tibialen 
Gleitflächenersatz zu untersuchen. Einer Einführung in grundlegendes materialkundli-
ches Wissen über Polymere folgt ein historischer Überblick über UHMWPE als Gleitflä-
chenersatz in der Knieendoprothetik. Nach Darstellung der Hauptprobleme des Poly-
äthylens im Gelenkersatz erfolgt eine Diskussion heute zur Verfügung stehender Steri-
lisationsmechanismen für orthopädisch eingesetzte Polymere.  
Als optimal bei der Auswahl von Polyäthylen in der Endoprothetik des Kniegelenkes 
erweisen sich heute hochgradig quervernetzte Polyäthylene sowie die außerordentlich 
viel versprechende Behandlung von UHMWPE-Komponenten durch eine Kombination 
aus Verstreckung mit anschließender Gamma- oder Elektronenstrahl-Sterilisation, wie 
sie von WIRTZ et al. kürzlich vorgestellt wurde [166]. Grundlage der Forschung ist das 
Benninghoffsche Knorpelmodell, das den Gelenkknorpel in Zonen einteilt. Diese Mat-
rix-Struktur bestimmt entscheidend die Belastbarkeit.  
WIRTZ et al. gelang durch die oberflächliche Verstreckung des UHMWPE eine enorme 
Beständigkeit gegen Scher- und Stoßbelastungen. Durch eine zusätzlich in die Tiefe 
reichende Quervernetzung des Polyäthylens könnte zudem die Basis für eine dauer-
hafte Festigkeit des Werkstoffs für den tibialen Gleitflächenersatz geschaffen werden. 
Die in der vorliegenden Arbeit präsentierten Ergebnisse zeigen sehr deutlich auf, dass 
die Optimierung von Werkstoffen für die Endoprothetik, im Speziellen des UHMWPE, 
einer intensiven pluridisziplinären Zusammenarbeit bedarf. Nur durch die konsequente 
disziplinübergreifende Berücksichtigung sehr vieler einzelner Aspekte wird ein Vorha-
ben langfristig zu einem Erfolg führen.  
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